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1 Einleitung und Motivation
1 Einleitung und Motivation
Schon seit langem ist es der Wunsch von Forschern und Medizinern, lebende Gewebe oder
Organe im Labor herstellen zu können. Damit könnte der eingeschränkten Verfügbarkeit an
Spendergeweben und -organen sowie den damit verbundenen Problemen, wie z. B. der Trans-
plantatabstoßung, begegnet werden. Dieses Anliegen führte dazu, dass sich Forschungsgebiete
wie das Tissue Engineering etablierten und in den letzten Jahren schnell weiterentwickelten.
Das Ziel des Tissue Engineering ist es, durch Implantation einer mit Zellen besiedelten Träger-
struktur, Scaffold genannt, die Funktion eines Gewebes zu erhalten oder wiederherzustellen. In
der Literatur werden zahlreiche verschiedene Scaffolds als zelluläre Trägermaterialien beschrie-
ben, für deren Herstellung unterschiedlichste Verfahren – wie z. B. Gefriertrocknung, Porogen
Leaching, Rapid Prototyping oder auch textile Methoden wie Weben, Wirken oder Flechten –
angewendet werden (Abschnitt 2.1.1). Die vorliegende Arbeit möchte einen Beitrag dazu leis-
ten, eine weitere, vielversprechende Methode für die Herstellung von Scaffolds zu etablieren:
die elektrostatische Beflockung. Dabei handelt es sich um ein textiltechnisches Verfahren, mit
dem kurze Fasern nahezu senkrecht auf ein vorher mit Klebstoff versehenes Substrat aufge-
bracht werden (Abschnitt 2.2). Um diese Technologie für die Herstellung von Scaffolds zu
erschließen, war es notwendig die für das Flocken benötigten Komponenten – Fasern, Klebstoff
und Substrat – an die Anforderungen des Tissue Engineering anzupassen. Die Herausforde-
rung bestand dabei darin, biokompatible, resorbierbare Materialien zu finden und diese so zu
optimieren, dass sie für den Flockprozess einsetzbar sind und Scaffolds entstehen, die nicht
toxisch und auch unter Zellkulturbedingungen stabil sind. Ziel der Arbeit war es, einen neuarti-
gen, biokompatiblen Typ von Scaffold zu erzeugen, der eine Besiedlung mit unterschiedlichen
Zelltypen sowie deren Proliferation und Differenzierung in vitro ermöglicht.
Was macht einen mittels elektrostatischer Beflockung hergestellten Scaffold für das Tissue En-
gineering interessant, welche Vorteile verspricht man sich von dieser Methode? Ein Vorteil bei
der Nutzung einer Flockstruktur als Scaffold resultiert aus der Verwendung von Fasern, da die-
se ein sehr gutes Oberfläche-zu-Volumen-Verhältnis aufweisen. Die Scaffolds bieten daher eine
große Oberfläche für die Zelladhäsion. Durch die nahezu parallele Anordnung der Fasern, die
senkrecht zur Klebstoffoberfläche stehen, bietet sich den Zellen eine offenporige Struktur mit
ausgerichteten und stark interkonnektierenden Poren (Faserzwischenräume), die es den Zellen
erlaubt, gut in den Scaffold zu migrieren. Auch für das Zellwachstum sowie für die Exprimie-
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rung eigener extrazellulärer Matrix (ECM) ist so ausreichend Platz vorhanden.
Die flocktechnisch hergestellte Struktur mit ihren senkrecht stehenden, nahezu parallel ausge-
richteten Fasern verspricht außerdem gute mechanische Eigenschaften bei gleichzeitig hoher
Porosität. Die Scaffolds sollten bei einer Belastung in Faserrichtung hohen Druckkräften stand-
halten und so die Zellen vor kritischen mechanischen Einflüssen schützen. Zudem sind bei den
Flockscaffolds anisotrope Eigenschaften zu erwarten, d. h. sie sollten in Faserrichtung drucksta-
bil, jedoch (abhängig vom verwendeten Substrat) flexibel in den Richtungen quer zu den Fasern
sein. Das Substrat muss die nötige Querzugfestigkeit aufweisen und so die Formstabilität des
Konstruktes gewährleisten.
Durch Variation des verwendeten Fasermaterials sowie der Faserabmessungen (Durchmesser
und Länge) und der Beflockungsdauer können Scaffolds mit unterschiedlichen Eigenschaften
hergestellt und so an verschiedene Anforderungen angepasst werden.
Das wichtigste Anwendungsfeld dieser Scaffolds wird im Bereich des Knorpels – speziell bei
der Regeneration des Gelenkknorpels – gesehen (Abb. 1.1).
Abbildung 1.1: Schema einer möglichen Anwendung des Flockscaffolds im Bereich des Gelenkknorpelersatzes
Knorpel gehört, wie auch Knochen, zu den Stützgeweben des Körpers. Er besteht aus Knorpel-
zellen, den Chondrozyten, die in eine dichte extrazelluläre Matrix eingebettet sind. Der Zellan-
teil im Knorpel liegt zwischen 2 und 5 % [101, 187, 188], womit das Gewebe relativ zellarm ist.
Die extrazelluläre Matrix besteht aus Wasser, Fasern (Kollagen Typ II, Elastin) und amorpher
Grundsubstanz (Proteoglykane, nicht-kollagene Proteine und Glycoproteine).
Anders als Knochen weist Knorpel jedoch weder Innervierung noch Vaskularisierung auf. Sau-
erstoff und Nährstoffe gelangen daher ausschließlich durch Diffusion zu den Zellen. Bei einer
2
1 Einleitung und Motivation
Verletzung des Knorpels versagen die normalen Entzündungs- und Reparationsprozesse des
Körpers aufgrund der fehlenden Vaskularisierung. Auch die in ihre dichte Matrix eingebetteten
Chondrozyten können nicht aus einer intakten Knorpelregion außerhalb des Defekts einwandern
und so vor Ort zum Aufbau neuen Gewebes beitragen. Diese geringen Selbstheilungskräfte des
Knorpels führen dazu, dass der Ersatz dieses Gewebes nach Verletzung oder bei Schäden durch
Degeneration ein wichtiges Forschungsgebiet für das Tissue Engineering darstellt.
Bisher wird als Standardtherapie lokal begrenzter Knorpeldefekte die autologe Chondrozyten-
implantation (ACI) angewendet. Dem Patienten werden dabei eigene, in vitro vermehrte Knor-
pelzellen in die aufgefrischte und mit einem Periostlappen abgedeckte Defektstelle injiziert. Bei
diesem Vorgehen besteht jedoch das Problem, dass die Chondrozyten während der Vermehrung
in Monolayerkultur in Richtung eines fibroblasten-ähnlichen Phänotyps dedifferenzieren, d. h.
die Knorpelzellen verlieren die Fähigkeit, Kollagen Typ II sowie knorpelspezifische Proteogly-
kane wie Aggrecan, zu synthetisieren. Stattdessen produzieren sie vermehrt Matrixbestandteile
wie Fibronektin und Versikan [257], was zur Bildung von minderwertigem, wenig belastbarem
Knorpel führt.
In der Chirurgie zur Knorpelregeneration erlangt daher die Matrix-unterstützte autologe Chon-
drozytenimplantation (MACI) immer mehr Bedeutung. Bei diesem Verfahren werden die ver-
mehrten Zellen nicht in Suspension, sondern eingebettet in eine Matrix – dies kann ein Gel oder
ein Scaffold sein – in den Defekt eingebracht. Dadurch kann die Redifferenzierung der Zellen
unterstützt werden. Die Verwendung von Matrices hat gegenüber der klassischen ACI einige
Vorteile. Beispielsweise wird durch die Einbringung der Zellen in ein Gel oder in einen Scaf-
fold eine gleichmäßigere Verteilung der Zellen im Defekt ermöglicht und auch die operative
Handhabung wird vereinfacht [267, 296]. Bisher zeigte die MACI in der klinischen Anwen-
dung noch keine erheblich besseren Ergebnisse als die ACI, jedoch konnte in einigen Fällen die
Dedifferenzierung der Chondrozyten rückgängig gemacht werden [134, 215, 257].
Die Flockscaffolds sollen als neuartige, hochporöse, dabei aber druckstabile Matrices die Kulti-
vierung von in Gel suspendierten Chondrozyten ermöglichen und eine Dedifferenzierung dieser
Zellen in Richtung des fibroblastären Phänotyps verhindern.
1.1 Gegenstand der Arbeit
Die vorliegende Arbeit versteht sich als Grundlagenuntersuchung und beschreibt die Etablie-
rung der Flocktechnologie als Methode zur Herstellung von Scaffolds für das Tissue Enginee-
ring. Der Grundlagenteil (Kapitel 2) beinhaltet eine kurze Einführung in das Tissue Enginee-
ring sowie einen Überblick über Herstellungstechniken für Scaffolds mit dem Schwerpunkt auf
textilen Verfahren. Die Beschreibung der konventionellen Flocktechnologie schließt das 2. Ka-
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pitel ab. Es folgt Kapitel 3 (Material und Methoden) und die Vorstellung und Diskussion der
Ergebnisse (Kapitel 4). Der erste Teil des Ergebniskapitels (4.1) beschreibt die Versuche, die
durchgeführt wurden, um verschiedene Biomaterialien auf ihre Eignung als Flockkomponenten
– Fasern, Klebstoff und Substrat – zu testen. Bioresorbierbare Fasern, die vom Leibniz-Institut
für Polymerforschung Dresden (IPF) hergestellt und von der Firma SwissFlock präpariert wor-
den waren, wurden mikroskopisch sowie in Flockversuchen untersucht, erwiesen sich jedoch
als ungeeignet. Als Flockklebstoffe wurden verschiedene Biomaterialien, wie z. B. Chitosan,
Kollagen oder Gelatine getestet. Auf ihre Eignung als Substrat wurden 2D-Membranen aus
Kollagen bzw. mineralisiertem Kollagen sowie Folien aus Chitosan bzw. P3HB erprobt.
Nach der Auswahl geeigneter Biomaterialen für Substrat und Klebstoff wurden Modell-Scaf-
folds mit herkömmlichen Polyamid-Flockfasern (als Modell für resorbierbare Fasern) herge-
stellt. Die Erzeugung der Scaffolds erfolgte in enger Zusammenarbeit mit Mitarbeitern des In-
stitutes für Textil- und Bekleidungstechnik (ITB) der TU Dresden.
Im zweiten Abschnitt des Ergebnisteils (4.2) werden die mikroskopischen Untersuchungen
und die biomechanische Charakterisierung der Modell-Scaffolds durch Druckversuche vorge-
stellt. Durch Verwendung von Fasern unterschiedlicher Länge und Variation der Flockdauer
wurden für diese Untersuchungen verschiedene Scaffoldvarianten erzeugt. Auch die Stabili-
tät der Flockstrukturen unter Zellkulturbedingungen wurde geprüft. Der dritte Teil des Ergeb-
niskapitels (4.3) widmet sich der zellbiologischen Charakterisierung der Modell-Scaffolds. Im
Mittelpunkt der Versuche stand die Frage, ob sich die mittels Flocktechnologie hergestellte
Struktur prinzipiell als Wachstumsgerüst für Zellen eignet. Dazu wurden Versuche zur Kulti-
vierung von Zellen einer murinen Zelllinie sowie von humanen mesenchymalen Stammzellen
und deren osteogene Induktion in den Modell-Scaffolds durchgeführt. Die Zellproliferation und
-differenzierung wurde mittels biochemischer Methoden quantifiziert, die gleichmäßige Besied-
lung und homogene Verteilung der Zellen in den Scaffolds anhand mikroskopischer Aufnahmen
beurteilt. Im Hinblick auf den möglichen Einsatz der Flockscaffolds im Gelenkknorpelbereich
wurden von Mitarbeitern der Stiftung Orthopädische Universitätsklinik Heidelberg Zellversu-
che mit primären Knorpelzellen durchgeführt, um die Eignung der Struktur für die vorgesehene
Anwendung zu testen. Die Ergebnisse dieser Untersuchungen schließen den dritten, die Zell-
versuche betreffenden Teil ab. In einem Nachtrag am Ende des Ergebniskapitels (4.4) wird ein
vollständig resorbierbarer Scaffold gezeigt, der nach Abschluss der in der vorliegenden Schrift
vorgestellten experimentellen Arbeiten hergestellt werden konnte. Das darauf folgende Kapitel
5 fasst die in dieser Arbeit gewonnenen Ergebnisse zusammen und gibt einen kurzen Ausblick.
Diese Arbeit wurde im Rahmen des von der Deutschen Forschungsgemeinschaft (DFG) geför-
derten Projektes „Biologisierte und resorbierbare Biokomposite auf Basis von textiltechnisch
strukturierten Scaffolds“ angefertigt.
4
2 Grundlagen
2 Grundlagen
2.1 Tissue Engineering
Beim Tissue Engineering (TE) handelt es sich um ein Forschungsgebiet, bei dem Ingenieu-
re, Biologen und Mediziner interdisziplinär zusammenarbeiten. In der Literatur sind zahlreiche
Übersichtsartikel zum Thema TE zu finden, die genauer auf den Begriff selbst sowie die Mög-
lichkeiten und Grenzen dieses Gebiets eingehen [6, 7, 94, 106, 108, 288]. Ziel des TE ist es, mit
Hilfe lebender, im besten Fall autologer (also patienteneigener) Zellen, die auf ein Trägergerüst
aufgebracht werden, lebendes Gewebe in vitro zu züchten und damit ein beschädigtes, durch
einen Unfall zerstörtes oder altersbedingt degeneriertes Gewebe zu regenerieren. Das Tissue
Engineering baut auf 3 Grundpfeilern auf: Scaffolds, Zellen und Kultivierungstechniken. Die
Scaffolds stellen die Trägerstruktur dar, die mit Zellen besiedelt wird (näheres zu Scaffolds in
Abschn. 2.1.1). Die Zellen – dies können z. B. autologe Stamm- oder Gewebezellen sein – wer-
den auf bzw. in den Scaffolds kultiviert. Mit Hilfe verschiedener Kultivierungstechniken (z. B.
statische Kultivierung oder Nutzung von Bioreaktoren) und durch Zugabe von Wachstumsfak-
toren und/oder Differenzierungsfaktoren reift das Zell-Matrix-Konstrukt in vitro bis es dann in
die Defektstelle implantiert wird. Im menschlichen Körper soll dieses Konstrukt einheilen, wo-
bei sich der Scaffold parallel zur Formierung neuen Gewebes gerade mit der Geschwindigkeit
abbauen soll, mit der die Zellen eigene extrazelluläre Matrix (ECM) produzieren und das Scaf-
foldmaterial ersetzen. Am Ende soll im Körper nur patienteneigenes Gewebe verbleiben. Durch
dieses Vorgehen wird kein zusätzlicher Spender benötigt und die Abstoßung des Transplantates
bzw. eine starke Entzündungsreaktion kann durch die Verwendung körpereigener Zellen zum
Aufbau der Ersatzstruktur vermieden bzw. minimiert werden.
2.1.1 Scaffolds für das Tissue Engineering
Ein Scaffold ist eine poröse, dreidimensionale, temporäre Trägerstruktur, die mit Zellen besie-
delt und anschließend in den Körper implantiert werden soll. Ihm kommt eine zentrale Rolle
beim Tissue Engineering zu, da auf ihm die Zellen angesiedelt werden und er vorübergehend die
Aufgaben der natürlichen ECM übernehmen muss, bis die Zellen ihre eigene ECM exprimieren.
Er stellt die Leitschiene für die Bildung neuen Gewebes dar und gibt wesentlich die Form des
entstehenden Zell-Matrix-Konstruktes vor [98]. Im folgenden sollen kurz einige Eigenschaften
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von Scaffolds angesprochen werden, die auf dessen Funktionalität einen wesentlichen Einfluss
haben [47, 127, 196, 278].
Biokompatibilität: Das verwendete Scaffoldmaterial muss biokompatibel und sollte resorbier-
bar sein. Weder das Material selbst noch seine Abbauprodukte dürfen für Zellen toxisch sein.
Die Degradation sollte optimalerweise durch eine einstellbare Abbaurate des Scaffolds, die an
den Neuaufbau des Gewebes durch die Zellen angepasst ist, gesteuert werden können.
Porosität: Eine zweite wichtige Eigenschaft ist die Porosität. Die Poren in einem Scaffold soll-
ten ausreichend groß und untereinander verbunden sein, d. h. sie sollten eine hohe Interkonnek-
tivität aufweisen. Dies ist notwendig, um eine homogene Besiedlung des Scaffolds mit Zellen
sowie deren Migration in den Scaffold zu ermöglichen. Zudem stellen die Poren die Versorgung
der im Scaffold befindlichen Zellen mit Nährstoffen und Sauerstoff sowie den Abtransport von
Stoffwechselprodukten der Zellen aus dem Scaffold sicher.
Oberflächenbeschaffenheit: Die Oberfläche eines Scaffolds soll die Zelladhäsion ermöglichen
und die Proliferation sowie die Migration der Zellen in den Scaffold unterstützen. Neben der
Adhäsion und Proliferation sollte auch die Differenzierung der Zellen befördert, zumindest aber
nicht behindert werden.
Mechanische Eigenschaften: Idealerweise sollte ein Scaffold mechanische Eigenschaften auf-
weisen, die denen des Zielgewebes entsprechen, mindestens aber eine initiale mechanische Sta-
bilität mitbringen, die es ermöglicht, den Scaffold in Zellkultur zu besiedeln und ihn anschlie-
ßend zu implantieren. Die Zellen sollen nach und nach durch den Aufbau eigener ECM dazu
beitragen, das sich neu bildende Gewebe zu stabilisieren. Generell wird bei Scaffolds maximale
Porosität unter Erhaltung der mechanischen Stabilität angestrebt.
Herstellung: Der Scaffold sollte mit möglichst einfachen Methoden, kostengünstig und in einer
großen Vielfalt an Formen produzierbar sein.
Für die Herstellung von Scaffolds kommen verschiedenste Materialien zum Einsatz. Neben na-
türlichen Polymeren (Biopolymeren) wie Kollagen, Hyaluronsäure, Alginat, Gelatine, Chitosan
oder Cellulose werden auch synthetische Polymere, z. B. Polymilchsäure (PLA), Polyglykol-
säure (PGA) sowie deren Kopolymer PLGA oder auch Polycaprolacton (PCL) verwendet. Bei
der Entwicklung von Ersatzmaterialien für mineralisierte Gewebe wie Knochen, werden zu-
dem Keramiken wie Hydroxylapatit (HAP) oder Tricalciumphosphat (TCP) eingesetzt. Häufig
stellen Scaffolds Kompositmaterialien dar, d. h. sie bestehen aus mehreren der eben genannten
Komponenten. Bei Knochenersatzmaterial können Scaffolds beispielsweise aus Kollagen und
HAP bestehen [24, 40, 48, 100].
Ebenso vielfältig wie die Materialien sind die Methoden zur Herstellung von Scaffolds für
das TE. Die Wahl des Fabrikationsprozesses beeinflusst dabei wesentlich die Eigenschaften
des Scaffolds und schränkt zumeist auch die für die Herstellung anwendbaren Biomateria-
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len sowie die möglichen Einsatzbereiche der erzeugten Scaffolds ein. Jede Methode hat ihre
Vor- und Nachteile, was sowohl die Herstellung selbst, als auch die Eigenschaften des her-
gestellten Scaffolds betrifft, so dass häufig Kompromisse eingegangen werden müssen. Eine
Vielzahl von Übersichtsartikeln stellt die geläufigsten Herstellungstechniken für Scaffolds vor
[127, 196, 202, 278, 317].
Zu den konventionellen Methoden der Scaffoldherstellung, die hier nur kurz angeführt werden
sollen, gehört u. a. das Gießen von Polymerlösungen (Solvent Casting) zur Herstellung von
Folien/2D-Membranen. Um poröse Scaffolds zu erzeugen können feste (Porogen Leaching/Salt
Leaching) oder flüssige (Gefriertrocknung, Phase Separation) Porogene oder auch Gas als Po-
renbildner (Gas Foaming) verwendet werden. Beim Porogen Leaching werden beispielsweise
Kochsalzpartikel in eine PLGA-Lösung eingebracht. Das PLGA ist in Aceton gelöst, einem Lö-
sungsmittel, in dem sich NaCl nicht löst. Beim Gießen dieser Suspension bleiben die Salzkris-
talle dementsprechend erhalten. Nach Verdampfen des Acetons werden die Salzkristalle durch
Lösen in Wasser entfernt und hinterlassen Poren [64, 125, 140, 165]. Diese Methode erlaubt
die Herstellung poröser Scaffolds, deren Poren jedoch nur schlecht untereinander verbunden
sind. Auch die Dicke der Scaffolds ist beschränkt, da ein Herauslösen der Salzkristalle mög-
lich sein muss. Ein weiteres Verfahren zur Erzeugung dreidimensionaler, poröser Trägerstruk-
turen ist die Gefriertrocknung. Bei dieser Methode wird das Lösungsmittel durch Sublimation
aus dem Scaffold entfernt und hinterlässt dabei Poren, die gut untereinander verbunden sind
[24, 48, 97, 100, 322, 315].
Relativ neu ist die Herstellung von Scaffolds mit Rapid Prototyping (RP) Techniken [122, 224,
232, 301, 311]. Dabei wird ein mittels diagnostischer Methoden (CT, Röntgen) gewonnener
Patienten-Datensatz rechnergestützt (CAD) in ein virtuelles 3D-Objekt überführt. Aus diesem
wird dann durch Rapid Prototyping schichtweise (Schichtstärke 100-200 µm) ein reales Ob-
jekt aufgebaut. Rapid Prototyping ist dabei der Überbegriff für eine Vielzahl von Methoden
mit denen computergesteuert dreidimensionale Scaffolds hergestellt werden können. Die eta-
blierten Systeme wie z. B. selektives Lasersintern (SLS), 3D-Drucken, Fused Deposition Mo-
deling (FDM) oder Stereolithographie unterscheiden sich dabei hinsichtlich der verwendeten
Ausgangsmaterialien (Pulver, Flüssigkeiten) sowie deren Aushärtung [161]. Mit diesen Verfah-
ren ist man in der Lage auch sehr komplexe Scaffolds herzustellen, deren Gestalt individuell
auf den Patienten angepasst werden kann. Die Verfahren sind jedoch sehr teuer und in der
Materialauswahl eingeschränkt auf Thermoplaste und photopolymerisierbare Kunststoffe bzw.
Keramiken.
Die Erzeugung von Scaffolds mit Hilfe textiler Techniken soll Thema des folgenden Abschnitts
2.1.2 sein. Dieser beschäftigt sich etwas ausführlicher mit der Herstellung und Anwendung tex-
tiler Scaffolds für das Tissue Engineering und will die vielfältigen Möglichkeiten aufzeigen,
mit textilen Methoden Scaffolds zu fertigen.
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2.1.2 Textile Scaffolds für das Tissue Engineering - Stand der
Forschung
Die Verwendung von Fasern als Nahtmaterial in der Chirurgie ist die älteste und auch einfachste
Anwendung von Textilien in der Medizin. Zugelassene Nahtmaterialien bestehen beispielswei-
se aus Polyester, Polyamid, Polypropylen, Polyglykolsäure (PGA) oder Polycaprolacton (PCL).
Durch das Verbinden einzelner Fasern kann ein komplexerer Aufbau von Textilien erreicht und
dreidimensionale Strukturen erzeugt werden. Die Orientierung der Fasern kann dabei in Ab-
hängigkeit der angewandten Methode entweder sehr regulär und geordnet sein (Bsp. Weben),
oder es können hinsichtlich der Faserorientierung völlig ungeordnete Systeme wie z. B. Vliese
(nonwoven) hergestellt werden. Aber was spricht nun direkt für eine Anwendung von Texti-
lien bzw. mittels textiler Techniken gefertigter Scaffolds? An erster Stelle das hervorragende
Oberflächen-zu-Volumen-Verhältnis der Fasern und der aus ihnen erzeugten Scaffolds. Sie bie-
ten eine große Fläche für die Zelladhäsion und sind daher hervorragend zur Kultivierung von
Zellen geeignet. Textilien sind außerdem sehr vielfältig. Durch die Variation des Fasermateri-
als, des Faserdurchmessers und -abstandes oder des Querschnittprofils sowie der Oberflächen-
eigenschaften der Fasern können textile Strukturen in ihren Eigenschaften verändert werden.
Auch unterschiedliche Herstellungsmethoden (Weben, Stricken, Sticken, etc.) ermöglichen es,
die Eigenschaften zu variieren und für die jeweilige Anwendung anzupassen. Im menschlichen
Körper finden sich viele Gewebe, die tubuläre oder faserbündelartige Strukturen und anisotrope
Eigenschaften aufweisen (z. B. Sehnen, Bänder, Blutgefäße, Nerven oder Knochen), die den
textilen Scaffolds ein breites Einsatzgebiet eröffnen.
Weiterhin weisen textile Strukturen im allgemeinen eine hohe Porosität auf, die für verschiedene
Anwendungsgebiete (wie oben geschildert) angepasst werden kann. Als Nachteil der Textilien
wird in Übersichtsartikeln häufig deren mangelnde mechanische Stabilität aufgeführt [127]. Es
muss jedoch darauf hingewiesen werden, dass sich die mechanischen Eigenschaften textiler
Scaffolds in Abhängigkeit des angewandten Herstellungsverfahrens erheblich unterscheiden.
Die gewebten Strukturen sind aufgrund der dichten Vernetzung der Fasern die steifsten und
unflexibelsten textilen Scaffolds gefolgt von den Geflechten. Mechanisch weniger stabil sind
dagegen Vliese und Gestrickte [124, 237].
Abb. 2.1 zeigt eine Übersicht über bislang im Tissue Engineering eingesetzte textile Strukturen,
die im Folgenden hinsichtlich ihrer Besonderheiten und Anwendungen für das Tissue Enginee-
ring vorgestellt werden.
Vliesstoffe (nonwoven)
Die DIN 61210 definiert Vliesstoffe als „Flächengebilde, die ganz oder zu einem wesentlichen
Teil aus Fasern bestehen“ [66]. Bei Vliesen handelt es sich um einen losen Faserflor (Abb. 2.1).
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Abbildung 2.1: Übersicht über textile Strukturen (entnommen aus [124])
Die Porengrößen bewegen sich in einem Bereich von 10-1000 µm und die Porosität liegt bei 40-
95 % [237]. Die Porenverteilung ist herstellungsbedingt eher zufällig und eine Kontrolle bzw.
direkte Beeinflussung der Porengröße ist nur sehr eingeschränkt möglich (geringe Reproduzier-
barkeit). Obwohl Vliesstoffe nur eine geringe mechanische Festigkeit besitzen [124, 127] wer-
den sie aufgrund ihrer gewebeähnlichen Struktur mit interkonnektierenden Poren für zahlreiche
Anwendungen im Tissue Engineering untersucht. In der Literatur werden in vitro-Versuche zur
Kultivierung von vaskulären Muskelzellen auf Vliesen aus PGA hinsichtlich einer Anwendung
für den Blutgefäßersatz beschrieben [146, 95]. Matsumura et al. nutzten ein PGA-Vlies zur
Verstärkung eines Gefäßersatzes, der bereits in einer klinischen Studie an 22 Patienten getes-
tet wurde [190]. Terasaka et al. untersuchten den Einsatz eines PGA-Vlieses als Hautersatz am
Rattenmodell [275]. Auch die Anwendung im Bereich des Knorpelersatzes und dort speziell der
Nasenscheidewand wurde z. B. durch die Besiedlung von PLA/PGA-Vliesen mit Chondrozyten
[235, 263] oder mit Vliesen aus veresterter Hyaluronsäure (Hyaff-11) [86] erprobt. Vliese aus
Cellulose wurden ebenfalls für Knorpelersatz getestet [207]. Für den Einsatz im Bereich des
Knochens und osteochondraler Defekte wurden Vliesstoffe verschiedener Materialien wie PLA
[63], PGA [150], Chitosan [282], veresterter Hyaluronsäure [45, 236, 181, 294] geprüft. Auch
die Anwendung von Vliesstoffen im Bereich des vorderen Kreuzbandes wurde untersucht [81].
Elektrospinning
Beim Elektrospinning handelt es sich um eine Methode, die mit Hilfe elektrostatischer Kräfte
sehr feine Fasern mit Durchmessern im Bereich von 10 nm bis hin zu einigen µm erzeugt. Diese
Technik ist einfach, kostengünstig und vielseitig [209]. Sie ist interessant für die Forschung,
weil sie die native extrazelluläre Matrix nachbilden will, die ebenfalls aus Nanofasern besteht.
Mittels Elektrospinning können sozusagen „ECM-analoge“ Scaffolds oder Beschichtungen her-
gestellt werden, die sich durch ihr hohes Oberflächen-zu-Volumen-Verhältnis auszeichnen. Be-
fürworter dieser Technologie heben hervor, dass die morphologischen Ähnlichkeiten zwischen
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der natürlichen ECM und den durch Elektrospinning hergestellten Scaffolds sich positiv auf
die zelluläre Reaktion sowie die Biokompatibilität auswirken [259, 283, 292]. Da es bei die-
ser Technik schwierig ist, die erzeugten Nanofäden aufzuwickeln, werden mit Elektrospinning
derzeit hauptsächlich Vliese hergestellt. Die Poren dieser Vliese sind sehr klein, was sie zu
einem vielversprechenden Werkzeug in der Wundabdeckung macht [241, 245]. Scaffolds, die
mittels Elektrospinning hergestellt wurden, werden auch intensiv für die Heilung von Knochen-
defekten untersucht [147, 153, 171, 194, 255, 292, 319]. Andere Anwendungsbeispiele sind
Blutgefäßersatz [313, 265, 182, 88], Nerven [34], Knorpel [169, 172, 191, 306, 261, 171], Herz
[324] oder Bandscheibe [214]. Zunehmend wird auch versucht durch Elektrospinning Scaf-
folds mit ausgerichteten Nanofasern zu erzeugen, da dies die Orientierung der Zellen sowie
deren Differenzierung unterstützt [209, 306]. In den letzten Jahren wurden bereits verschie-
denste Biopolymere mittels Elektrospinning zu Nanofasern verarbeitet. Dazu gehören synthe-
tische Polymere, wie PLA [153, 324, 147, 88, 63, 15], PLGA [34, 324, 149, 170] oder PCL
[169, 172, 319, 306, 214, 171], natürliche Proteine wie Kollagen [192, 191, 241, 261] oder Ge-
latine, aber auch Polysaccharide, z. B. Chitosan [221, 30], sowie Komposite aus den genannten
[290, 292, 291, 255].
Gewebe
Unter einem Gewebe versteht man nach DIN 61100 ein textiles Flächengebilde aus sich recht-
winklig verkreuzenden Fäden zweier Fadensysteme [69]. Die in Längsrichtung angeordneten
Fäden sind die Kettfäden, diejenigen in Querrichtung die Schussfäden. Die Struktur eines Ge-
webes ist, im Gegensatz zu den eben vorgestellten Vliesen, sehr regelmäßig (Abb. 2.1). Ge-
webe weisen anisotrope Eigenschaften auf. Sie sind in Längs- und Querrichtung (also parallel
zum Verlauf der Fasern) sehr zugfest und wenig dehnbar. Herrscht jedoch eine Zugbelastung
in diagonaler Richtung (normal zu den Fasern), so sind Gewebe sehr dehnbar. Sie können mit
unterschiedlichen Porengrößen (von 0,5-1000 µm) und mit Porositäten von 30-90 % hergestellt
werden [237]. Die Gewebe haben eine einheitliche Porenverteilung die sehr gut einstell- und re-
produzierbar ist. Die Poren sind sehr gut untereinander verbunden. Gewebe haben die stabilste
Struktur aller mit textiltechnischen Methoden hergestellten Scaffolds [124, 237]. Ein Problem
bei dieser Art von Scaffolds ist jedoch, dass sie beim Zurechtschneiden an den Schnittkanten
ausfransen und die Schnittkanten daher z. B. durch Verschweißen besonders gesichert werden
müssen, was sich nachteilig auf die Anwendbarkeit (besonders während einer Operation) aus-
wirkt. Angewendet werden Gewebe als Textilbänder zur Gewebeunterstützung bei Inkontinenz
oder Blasenschwäche [124]. Gewebte Scaffolds werden auch zur Verstärkung von Gefäßprothe-
sen untersucht [133, 280]. Bei den angeführten Beipielen handelt es sich jedoch nicht um Tissue
Engineering im eigentlichen Sinn, sondern um konventionellen Biomaterialeinsatz. In den Pu-
blikationen wird dies häufig als in vivo Tissue Engineering bezeichnet, d. h. die Scaffolds wur-
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den vor der Implantation nicht mit Zellen besiedelt, sondern als zellfreie Gewebe eingesetzt.
Torikai et al. verstärkten eine PGA-Struktur mit einem Gewebe aus PLA-Fasern und setzten
dieses Konstrukt als Gefäßprothese in die Aorta des Schweins ein [280]. 12 Monate nach der
Implantation waren diese Konstrukte sehr gut integriert und mit Zellen besiedelt. Iwai et al.
verstärkten einen Scaffold, bestehend aus einem Kollagen-Mikroschwamm und einem Netz aus
PGA für die Rekonstruktion von Blutgefäßwänden an der Außenseite durch ein Gewebe aus
PLA [133]. Sie untersuchten diesen Scaffold in vivo mit sehr guten Resultaten im Schwein und
im Kaninchen. 2 Monate nach der Implantation konnten sie die Besiedlung des Konstruktes mit
eingewanderten Zellen nachweisen und nach 6 Monaten glich dessen Architektur dem natürli-
chen Gewebe. Im Bereich des Tissue Engineerings von Knorpel wurde das Weben von Moutos
et al. angewendet. Sie entwickelten eine „Mikro-Webtechnologie“, mit der sie dreidimensio-
nale gewebte Strukturen herstellten, bei denen Fasern aus PGA in 3 orthogonalen Richtungen
orientiert waren. In mechanischen Untersuchungen konnten sie zeigen, dass solch eine Struk-
tur hinsichtlich ihrer mechanischen Eigenschaften denen des natürlichen Knorpels sehr nahe
kommt [89, 206, 205].
Geflechte
Ein Geflecht ist in DIN 60000 als „Flächen- und Körpergebilde mit regelmäßiger Fadendichte
und geschlossenem Warenbild, deren Flecht-(Klöppel-)Fäden miteinander in schräger Rich-
tung zu den Warenkanten verkreuzen“ definiert [68]. Abb. 2.1 zeigt die Struktur eines Ge-
flechts. Geflochtene Scaffolds haben eine einheitliche und sehr gut reproduzierbare Poren-
verteilung. Die Porengröße reicht von 0,5-1000 µm bei Porositäten von 30-90 %. Die Poren
sind sehr gut untereinander verbunden. Durch Flechten können schlauch- bzw. röhrenförmige
Strukturen oder solche mit gleichförmiger, flacher Querschnittsform (Bänder) hergestellt wer-
den. Ähnlich wie bei den Geweben stellt sich aber bei den Geflechten das Problem des Aus-
fransens. Interessant sind geflochtene Scaffolds aufgrund ihrer hohen Zugfestigkeit in Längs-
richtung besonders für das Tissue Engineering von Sehnen und Bändern. Sie werden für den
Ersatz von Bändern in Gelenken, wie z. B. dem vorderen Kreuzband im Knie, intensiv un-
tersucht [79, 85, 90, 91, 123, 130, 179]. Cooper et al. entwickelten einen mittels einer 3D-
Flechttechnologie hergestellten Scaffold, der Zugfestigkeiten aufwies, die denen des natürli-
chen Gewebes nahe kamen. An den Enden (wo das Band an den Knochen befestigt werden
muss) war er dichter geflochten als in der Mitte. In in vitro-Versuchen mit verschiedenen Zell-
typen konnten sie zeigen, dass der Scaffold eine ausreichende Porosität für das Einwachsen von
Zellen besaß [61]. In einer darauf folgenden in vivo-Studie konnten sie den Scaffold erfolgreich
im Kaninchenmodell anwenden [62]. Andere Gruppen untersuchten geflochtene Scaffolds aus
PLA und PLGA im Schafmodell ebenfalls als Kreuzbandersatz. Die Scaffolds zeigten hier eine
gute Biokompatibilität, konnten jedoch der bei der Gelenkbewegung auftretenden Biegebean-
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spruchung und der Reibung nicht ausreichend Stand halten [80]. Für das Tissue Engineering
peripherer Nerven finden sich ebenfalls Ansätze mit Geflechten [176, 36, 35]. Auch für die
Herstellung von Stents im kardiovaskulären Bereich sowie für Anwendungen in Urologie, im
Gastrointestinaltrakt (Speiseröhre, Darm, Gallenwege) oder in der Luftröhre werden gefloch-
tene Konstrukte aktuell untersucht [29, 132, 148, 156, 220, 287]. Die intensive Forschung auf
dem Gebiet zeigt sich auch daran, dass zu der Thematik „braided stents“ sehr viele Patente zu
finden sind.
Maschenwaren – Gestricke und Gewirke
Maschenwaren sind textile Flächen, die durch einen maschenbildenden Prozess aus einem oder
mehreren Fäden oder aus einem oder mehreren Fadensystemen hergestellt werden. Sie können
unterteilt werden in mittels Stricktechnologie hergestellte Gestricke und mittels Wirktechnolo-
gie gerfertigter Gewirke, die sich hinsichtlich ihres Fadenverlaufs in der Struktur unterscheiden
(siehe Abb. 2.1). Gestricke haben einen horizontalen Fadenverlauf; es wird eine Masche ne-
ben der anderen hergestellt, was bereits mit einem einzigen Faden möglich ist. Problematisch
bei den Gestricken ist, dass sie beim Zurechtschneiden ausfransen können oder dass Laufma-
schen entstehen können [124]. Bei den Gewirken erfolgt die Maschenbildung in Längsrichtung,
womit der Faden übereinander stehende Maschen bildet. Durch die Art der Maschenbildung
können keine Laufmaschen entstehen. Maschenwaren können in verschiedenen Porengrößen
(50-1000 µm [237]) und Porositäten (40-95 % [237]) hergestellt werden und weisen eine ein-
heitliche Porenverteilung auf, die sehr gut reproduzierbar ist. Mit Hilfe maschenbildender Ver-
fahren ist die Herstellung röhrenförmiger, verzweigter oder flacher Produkte möglich. Aufgrund
ihrer guten Dehnbarkeit – Maschenwaren sind wesentlich dehnbarer und elastischer als Gewe-
be – eignen sich diese Technologien (besonders die Wirktechnik) zur Herstellung von Scaffolds
für dynamisch beanspruchte Implantate wie z. B. Gefäßprothesen, Harnblase [110, 213] oder
Herniennetze [4, 96, 286]. Bereits weiter oben bei den Geweben wurden Beispiele für mittels
maschenbildende Prozessen hergestellte und durch Gewebe verstärkte Strukturen für die Re-
konstruktion von Blutgefäßen erwähnt [133, 280]. Maschenwaren wurden auch für die Regene-
ration anderer Gewebe wie z. B. Knorpel [54] oder für den Gewebeersatz am Herzen [38, 175]
untersucht. Zur Rekonstruktion von Haut wurden von Ng und Hutmacher „Zell-Sheets“ aus
Fibroblasten um eine Maschenware gewickelt und nach Besiedlung dieses Konstrukts mit Ke-
ratinozyten ein stabiles und hautähnliches Konstrukt erzeugt [216].
Limitiert ist die Anwendung der maschenbildenden Methoden für die Scaffoldherstellung durch
die geringe Biegsamkeit der momentan verfügbaren Biomaterialfasern. Bisher verwendet wur-
den u. a. PCL [175], PLGA [54, 216], PGA [133, 280], PLA [110], PLACL [4] oder der Hyalu-
ronsäurebenzylester Hyaff [38].
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Gesticke
Die Sticktechnik eignet sich zur Herstellung textiler Flächengebilde in verschiedensten Geo-
metrien. Sie kommt mit wenig Fadenmaterial aus und kann kosteneffektiv (nur wenig Abfall
fällt an) und mit hoher Reproduzierbarkeit auch zur Herstellung kleinster Mengen an Scaffolds
verwendet werden [102]. Das Sticken erfolgt auf einem Grundmaterial (Stickgrund), welches
entweder biodegradierbar oder wasserlöslich ist und somit nach Beenden des Stickvorganges
durch Lösen in Wasser ausgewaschen werden kann. Der entscheidende Vorteil gegenüber ande-
ren textilen Gebilden liegt darin, dass Gesticke zurechtgeschnitten werden können, ohne dass
es zum Aufdrieseln der Struktur kommt [83, 102]. Gesticke werden in der Medizin als Wund-
auflagen [143] verwendet. Ellis et al. untersuchten die Anwendung von Gesticken in Form von
Herniennetzen, Bandscheibenimplantaten und zur Behandlung abdominaler Aortenaneurysmen
[83]. Gesticke aus P3HB sowie PCL wurden auch als Scaffolds für Knochenersatz untersucht.
In vitro-Versuche zeigten, dass eine osteogene Differenzierung humaner Stammzellen in diesen
Scaffolds (nach Beschichtung mit Komponenten der ECM) erfolgreich war [239, 222, 307]. In
einer in vivo-Untersuchung konnten in den Konstrukten außerdem nach einiger Zeit Blutgefäße
nachgewiesen werden [240].
2.2 Flocktechnologie
Beflockte Gegenstände sind in unserem täglichen Leben allgegenwärtig. Die Beflockung diente
ursprünglich der Verbesserung der Optik und Haptik, ist aber inzwischen durch die Weiter-
entwicklung des Verfahrens auch in technische Bereiche vorgedrungen. Je nach verwendeter
Faserlänge und -feinheit können beflockte Flächen unterschiedliche Eigenschaften aufweisen
und damit unterschiedlichste Aufgaben erfüllen. Die verschiedenen Anwendungsmöglichkeiten
zeigen sich z. B. im Automobilbau, wo Flock einerseits zur Oberflächenveredelung (beflockte
Ablagen, Verkleidungen oder Bezugsstoffe der Sitze), andererseits aber auch als Funktions-
element (beflockte Handschuhfächer vermindern Klappergeräusche und die guten Gleiteigen-
schaften des Flocks gegenüber glatten Oberflächen werden bei den Fensterführungsprofilen im
Auto genutzt) eingesetzt wird. Neben der Anwendung im textilen Bereich, z. B. in Form von
Aufschriften auf T-Shirts oder als Möbelbezugsstoff, finden sich beflockte Flächen oder Gegen-
stände auch in der Spielzeugindustrie, wo Würfelbecher und Geländeformteile oder Grasmatten
für die Modelleisenbahn beflockt werden. Auch bei Kosmetikartikeln wie z. B. Lidschattenpin-
seln oder Puderquasten kommt diese Technologie zum Einsatz. Flock wirkt isolierend gegen
Wärme und Kälte und kann somit z. B. bei Saunaöfen als Berührungsschutz angebracht oder
zur Entwicklung von Wärmedämmstoffen [93] herangezogen werden. Diese Beispiele stellen
nur einen kleinen Teil von Anwendungsmöglichkeiten der Flocktechnologie dar, die an anderer
Stelle noch ausführlicher beschrieben werden [293].
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2.2.1 Entwicklung der Flocktechnologie
Bereits vor ca. 3000 Jahren entwickelten die Chinesen eine Vorform der heutigen Beflockung,
indem sie Naturfasern auf mit Harzleim versehene Textilstücke streuten, um diese zu verschö-
nern und optisch aufzuwerten [208]. Im 12. Jahrhundert wurde die mechanische Beflockung von
Mönchen in Nürnberg angewendet, um Wanddekorationen herzustellen. Sie haben Gewebe mit
Leim versehen, durch Aufstreuen von gemahlenen Wollfasern beflockt und so eine samtartige
Oberfläche geschaffen. Nachdem die Beflockung einige Jahrhunderte in Vergessenheit geraten
war, lebte sie im 19. Jh. in Frankreich wieder auf, wo sie zur Aufwertung von Tapeten genutzt
wurde. Solche Wandverkleidungen können heute noch in vielen französischen Schlössern und
auch im Schloss Wesenstein bei Dresden besichtigt werden [293].
Bis in die 50er Jahre des 20. Jahrhunderts wurden rein mechanische Beflockungsverfahren ent-
wickelt: Zuerst erfolgte die Beflockung durch einfaches Aufstreuen der Fasern. Um die Fasern
tiefer in den Klebstoff einzubetten, wurden später Methoden entwickelt, die den Flock mit Hil-
fe eines Luftstromes und/oder Vibration tiefer in den Klebstoff eindringen lassen sollten. Diese
rein mechanischen Verfahren wurden ab 1950 mit der Entwicklung der elektrostatischen Beflo-
ckung zum größten Teil durch diese abgelöst [26].
2.2.2 Prinzip der elektrostatischen Beflockung
Unter elektrostatischer Beflockung versteht man die nahezu senkrechte Aufbringung von kurzen
Fasern auf ein vorher mit Klebstoff versehenes Trägermaterial im elektrischen Feld.
Abbildung 2.2: Prinzip der elektrostatischen Beflockung
Die Kurzfasern befinden sich in einem Vorratsbehälter (Applikator) (Abb. 2.2). Dort werden
sie durch Anlegen einer Spannung elektrisch aufgeladen und mit Hilfe einer Dosiervorrichtung
(Sieb) in das elektrische Feld gebracht. Durch die Abstoßung der gleichnamigen Ladungen von
Elektrode und Flockfasern werden die Fasern in Richtung des mit Klebstoff versehenen Sub-
strates (Gegenpol) beschleunigt. Während des Fluges bewirkt das elektrische Feld neben der
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Beschleunigung der Fasern auch deren Ausrichtung entlang der Feldlinien. Durch die Absto-
ßung ihrer gleichnamigen Ladungen werden die Fasern vereinzelt. Sie bewegen sich entlang der
Feldlinien zum Gegenpol, dem mit Klebstoff beschichteten Substrat, und werden dort von dem
Klebstoff, über den die Ladungen abfließen, ausgerichtet festgehalten. Bleiben Fasern nicht
im Klebstoff stecken, so werden sie wieder von der Hochspannungselektrode angezogen. Ei-
ne Faser bewegt sich („springt“) so lange im elektrischen Feld hin und her, bis sie entweder
im Klebstoff stecken bleibt oder (durch die gegenseitige Abstoßung der Fasern) aus dem Feld
herausfliegt [26]. Die elektrostatische Beflockung hat gegenüber den weiter vorn erwähnten
mechanischen Flockverfahren den Vorteil, dass die Fasern ausgerichtet werden und durch die
Beschleunigung im elektrischen Feld tiefer in den Klebstoff eindringen.
Die einzelnen Komponenten – Substrat, Klebstoff und Fasern – müssen spezielle Anforderun-
gen erfüllen, um eine gleichmäßige Beflockung zu gewährleisten.
Trägermaterial
Es können nahezu alle Materialien beflockt werden. Die Beispiele reichen von textilen Gewe-
ben über Holz und Kunststoff bis hin zu Metall. Wichtig ist, dass das Substrat eine feste und
dauerhafte Verbindung mit dem Klebstoff eingehen kann. Außerdem sollte die Oberfläche des
Trägermaterials nicht zu uneben sein, um einen gleichmäßigen Klebstoffauftrag zu ermögli-
chen.
Klebstoff
Der Klebstoff hat folgende Aufgaben: Er muss beim Flockprozess die Fasern festhalten, um
eine möglichst hohe Flockdichte zu erreichen und nach der Fixierung eine feste Verbindung
zwischen Trägermaterial und Fasern gewährleisten [299]. Außerdem muss er elektrisch leitfä-
hig sein, um die überschüssigen Ladungen der Fasern abführen zu können. Ist der Klebstoff
jedoch zu stark leitend, erfolgt der Ladungsausgleich zu schnell und die Fasern können nicht
tief genug in den Klebstoff eindringen.
Der Klebstoff muss sowohl am Trägermaterial als auch an den Fasern haften. Die Adhäsions-
kräfte zwischen Klebstoff und Faser müssen stärker sein als die Kräfte des elektrischen Feldes,
die die Faser zum Gegenpol zurückziehen wollen. Es ist wichtig, dass ein Klebstoff eine aus-
reichend lange „offene Zeit“ hat, damit zwischen Klebstoffauftrag und Beflockung eine Haut-
bildung auf dem Klebstoff vermieden wird, da diese das Eindringen der Fasern behindert. Die
Viskosität des Klebstoffes muss so sein, dass die Flockfasern genügend tief in den Klebstoff ein-
dringen können. Sie sollen weder wieder herausgerissen werden, noch umkippen. Ein Klebstoff
muss außerdem gut vernetzbar sein, um die Fasern auch nach dem Trocknen fest zu verankern.
Die Dicke der Klebstoffschicht sollte (im trockenen Zustand) etwa 10 % der Flockfaserlänge
betragen. Ist die Klebstoffschicht zu dünn, werden die Fasern nicht stark genug verankert.
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Industriell verwendete Klebstoffe können unterteilt werden in Dispersionsklebstoffe, lösungs-
mittelhaltige Klebstoffe und Plastisole.
Dispersionsklebstoffe (Klebdispersionen): Disperionsklebstoffe bestehen aus kleinen Kunst-
stoffteilchen (0,1 bis 10 µm Durchmesser), die in Wasser dispergiert sind. Nach der Beflockung
werden diese Klebstoffe bei über 100 °C im Trockenschrank getrocknet. Das Wasser verduns-
tet und die Teilchen-Konzentration erhöht sich, bis sich die Polymerisatpartikel berühren und
schließlich verschmelzen. Sie bilden so einen geschlossenen Film in dem die Fasern veran-
kert sind. In diese Gruppe gehören z. B. homopolymere Polyvinylacetat-Dispersionen, kopo-
lymere Polyvinylacetat-Dispersionen mit Maleinsäureestern oder Polystyrol-Dispersionen usw.
Anwendung finden diese Klebstoffe beispielsweise bei der Beflockung von Handschuhfächern,
T-Shirts, Sportbekleidung oder Fußmatten.
Lösungsmittelhaltige Klebstoffe (Kleblössungen): Bei diesen Klebstoffen sind Polymere in ih-
rem molekularen Endzustand in flüchtigen organischen Lösungsmitteln gelöst [112]. Nach dem
Flockvorgang verdunstet das Lösungsmittel (bei Raumtemperatur oder zur Zeitersparnis auch
bei erhöhten Temperaturen) und die Komponenten vernetzen. Hauptbestandteile dieser Kleb-
stoffe sind Polyurethane und Polymerisate aus unterschiedlichen Substanzengruppen. Die Zwei-
komponenten-Polyurethansysteme werden am häufigsten verwendet – hauptsächlich für die
Herstellung von Fellimitaten oder hochwertigem synthetischen Polsterleder sowie für die Be-
flockung von Automatten oder Gummiformteilen.
Plastisole (Klebkitte) bzw. Hundert-Prozent-Klebstoffe (lösemittelfrei): Plastisole sind lösungs-
mittelfreie Kunststoffdispersionen, bei denen Polymerteilchen (oft Polyvinylchlorid) in einem
Dispersionsmittel, das aus Weichmachern besteht, fein verteilt sind [112]. Solche kopolyme-
ren Polyvinylchlorid-Pasten werden häufig für die Herstellung von Fußbodenauslegeware oder
Polsterkunstleder verwendet.
Flockfasern
Flockfasern werden in vielen Materialien, Farben und Abmessungen angeboten. Durch die vor-
gesehene Anwendung werden Eigenschaften, die der Flock mitbringen muss, festgelegt: mecha-
nische Stabilität, Haptik, Farbbeständigkeit, Temperaturbeständigkeit, Beständigkeit gegenüber
der Einwirkung von Wasser, Lösungsmitteln, chemischen Reinigungsmitteln usw. Industriell
verwendete Fasermaterialien sind u. a. Polyamid (Nylon, Perlon; PA), Polyester (PES), Viskose
(Kunstseide, Rayon; CV) oder Baumwolle (BW). PA wird aufgrund seiner hohen Abriebfestig-
keit und seinem sehr guten Rückstellvermögen nach Druckbelastung zur Beflockung von Fuß-
bodenbelägen oder Polsterstoffen für die Möbelindustrie und den Automobilbau uvm. verwen-
det. PES, das von seinen Eigenschaften her ähnlich wie PA, aber lichtbeständiger ist, wird für
außenliegende Beflockungen, wie z. B. bei Fensterführungsprofilen in Autos eingesetzt. Viskose
ist nicht für starke mechanische Beanspruchungen geeignet, da sie kein Rückstellvermögen auf-
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weist und wird daher vorwiegend für dekorative Zwecke benutzt z. B. zur Beflockung von Tape-
ten oder Spielzeugen. Baumwolle zeichnet sich durch ein hohes Feuchtigkeitsaufnahmevermö-
gen aus, was sie für die Beflockung z. B. von Gummihandschuhen (Innenseiten) prädestiniert.
Bei der Flockherstellung kann grundsätzlich zwischen Mahlflock und Schnittflock unterschie-
den werden. Mahlflock entsteht durch Mahlen von Kurzfasern (hauptsächlich bei Baumwolle),
hat aber den Nachteil, dass sich kein Flock konstanter Faserlänge erzeugen lässt. Schnittflock
wird durch Zerschneiden langer parallel liegender Elementarfäden (sog. Kabel) hergestellt. Die
Schnittlängen liegen in Bereichen von 0,3-15 mm (meist jedoch zwischen 0,5 und 4 mm). Die
zum Flocken verwendeten Fasern werden durch Aufbringen einer Flockpräparation elektrisch
leitfähig bzw. „flockfähig“ gemacht, so dass sie Ladungen annehmen und abgeben sowie einen
Dipol ausbilden können. Ein weiteres Qualitätskriterium der Fasern ist ihr Rieselvermögen, d.
h. sie müssen sich vereinzeln lassen und dürfen nicht zusammenkleben. Auch der Schlankheits-
grad der als das Verhältnis von Faserfeinheit (in dtex) zu Faserlänge (in mm) definiert ist, stell
eine wichtige Kenngröße dar. Der Schlankheitsgrad sollte einen Wert von 4 oder größer haben,
da es bei kleineren Werten dazu kommen kann, dass die Fasern Agglomerate bilden und somit
das Flocken erschwert oder unmöglich wird. Durch Variation von Schnittlänge und Faserfein-
heit können verschiedene Oberflächeneffekte erreicht werden. Werden kurze Fasern mit einem
hohen Titer (große Dicke) verarbeitet, resultieren daraus harte, bürstenartige Oberflächen. Bei
Verwendung von Fasern mit einem geringen Schlankheitsgrad (d. h. lange und dünne (kleiner
Titer) Fasern), ergeben sich weiche, watteartige Oberflächen. Die Fasern sollten alle die gleiche
Länge haben (keine Überlängen aufweisen), gerade sein und die Schnittenden sollten weder
zusammenkleben noch „Nasen“ aufweisen.
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3 Material und Methoden
3.1 Scaffoldherstellung
3.1.1 Fasern
Nicht resorbierbare Polyamidfasern
Während der Vorversuche sowie für die Herstellung der Modell-Scaffolds wurden für die Be-
flockung handelsübliche Polyamidfasern (PA) der Firma SwissFlock (Stuttgart, Deutschland)
verwendet (siehe Tab. 3.1).
Tabelle 3.1: Verwendete Polyamidflockfasern
Länge [mm] Faserdicke [dtex] Durchmesser [µm] Schlankheitsgrad Profil Farbe
1 6,7 30 6,7 rund grün
3 22 50 7,3 rund rosa
Resorbierbare Fasern aus Poly-3-hydroxybutyrat und Polylaktid
Fasern aus Poly-3-hydroxybutyrat (P3HB) und Polylaktid (PLA) wurden vom Leibniz-Institut
für Polymerforschung (IPF, Dresden) hergestellt [295, 250, 252, 251, 253] und auf Spulen ge-
wickelt. Im Institut für Textil- und Bekleidungstechnik (ITB, TU Dresden) wurden diese um-
gespult und auf 1 mm Länge geschnitten. Anschließend wurden die geschnittenen Fasern im
IPF von der zum Spinnen verwendeten Schlichte befreit und dann von SwissFlock (Stuttgart,
Deutschland) für den Flockprozess präpariert. Die Lagerung der präparierten Fasern erfolgte im
Klimalabor bei 20 °C und 65 % Luftfeuchte.
3.1.2 Klebstoffe
Die biologischen Klebstoffe wurden aus den in Tab. 3.2 aufgeführten Materialien zusammen-
gesetzt. Ebenfalls in der Tabelle enthalten sind die für die sich anschließende Vernetzung ver-
wendeten Stoffe.
Tabelle 3.3 enthält die Klebstoffe auf Gelatinebasis und deren Zusammensetzung.
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Tabelle 3.2: Zur Klebstoffherstellung verwendete Chemikalien
Chemikalie Hersteller
Dextrin aus Kartoffelstärke Fluka Chemie GmbH, Buchs, Schweiz
Gelatine aus Schweinehaut (250 g
Bloom)
Fluka Chemie GmbH, Buchs, Schweiz
Glutaraldehyd Roth, Karlsruhe
Glycerol Sigma Aldrich, Steinheim
Formaldehyd Sigma Aldrich, Steinheim
Hyaluronsäure (Hyaluronic acid so-
dium salt from streptococcus equi
sp.)
Fluka Biochemica, Sigma Aldrich, Steinheim
Manugel (Alginat) ISP Alginates, Uk
Resorcin Roth, Karlsruhe
D (+)-Saccharose Fluka Chemie GmbH, Buchs, Schweiz
Pektin Classic AU-L 109/08 Herbstreith und Fox, Neuenbürg
N-(3-Dimethylaminopropyl)-N’-
ethyl-carbodiimid Hydrochlorid
(EDC)
Fluka Analytical, Sigma Aldrich, Steinheim
Stärke Mondamin
Tabelle 3.3: Zusammensetzung der untersuchten Klebstoffe
Abkürzung Zusammensetzung
Ge 20 %ige Gelatine in bidest. Wasser
GeN 20 %ige Gelatine gelöst in 0,5 M NaCl
GeHya Gelatine-Hyaluronsäure im Verhältnis 40:1
GeM Gelatine-Manugel im Verhältnis 20:1
GeFibKoll Gelatine-fibrilliertes Kollagen
Ge4R Gelatine-Resorcin im Verhältnis 4:1
Ge8R Gelatine-Resorcin im Verhältnis 8:1
Ge1Gl Gelatine-Glycerol im Verhältnis 4:1
Ge5Gl Gelatine-Glycerol im Verhältnis 4:5
GeGlD Gelatine-Glycerol-Dextrin im Verhältnis 4:1:4
GeGlS Gelatine-Glycerol-Saccharose im Verhältnis 4:1:4
GeP Gelatine-Pektin im Verhältnis 4:1
Alle Klebstoffe, die als Grundsubstanz Gelatine enthielten, wurden auf einer Heizrührplatte
(MR 3001 K, Heidoplph, Schwabach) bei einer Temperatur von 60 °C hergestellt, da Gelatine
bei Raumtemperatur nicht löslich ist. Die Konzentration des Gelatinesols betrug dabei 20 bzw.
30 Gew-%.
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Bestimmung der Leitfähigkeit der Klebstofflösungen
Eine für den Flockprozess wichtige Größe ist die Leitfähigkeit des Klebstoffs. Die Leitfähigkeit
der verschiedenen Klebstofflösungen wurde mit dem LF 330 (WTW, Weilheim) bestimmt.
Bestimmung der Trockensubstanz
Die Trockensubstanz der Klebstoffe wurde in Anlehnung an DIN EN 827 (Bestimmung des
Feststoffgehaltes nach Vereinbarung und bis zur Massekonstanz [71]) gemessen. Anstelle der in
der DIN vorgeschriebenen dünnwandigen Metallbehälter wurden Rollrandschnappdeckelgläser
(Scherf-Präzision Europa GmbH, Meiningen) verwendet. Diese wurden für 30 min bei 105 °C
in den Labor-Trockenschrank und anschließend für 15 min zum Abkühlen in den Exsikkator
gestellt, dann ausgewogen und mit 2 g des zu bestimmenden Klebstoffes gefüllt. Der Behälter
wurde danach für 120 min bei einer Temperatur von 105 °C in den Labor-Trockenschrank (Typ
T6P, Heraeus, Langenselbold) gestellt und nach einer Abkühlphase von 15 min im Exsikkator
erneut gewogen. Mit den ermittelten Massen wurde nach folgender Formel die Trockensubstanz
berechnet:
TS =
m3 −m1
m2 −m1
⋅ 100[%] (3.1.1)
m1 Masse des Behälters [g]
m2 Masse des Behälters mit 2 g Klebstoff [g]
m3 Masse des Behälters mit Klebstoffresten nach dem Versuch [g]
3.1.3 Trägermaterialien
Herstellung einer Membran aus mineralisiertem Kollagen (Tape)
Membranen aus mineralisiertem Kollagen wurden nach einem in der Arbeitsgruppe entwickel-
ten Verfahren hergestellt [40, 48]. Ausgangsmaterial war bovines Kollagen Typ I aus Kalbs-
häuten (Collaplex 1.0, GfN, Wald-Michelbach). Das mit Konservierungsmitteln versetzte Aus-
gangsmaterial wurde durch Zugabe von 1 M NaCl (in 1 Liter bidest. Wasser) ausgefällt. Es
folgte eine Zentrifugation (2500 rpm für 15 min; Multifuge 1 s, Heraeus, Hanau) und ein er-
neuter Reinigungsschritt wie eben beschrieben. Nach nochmaligem Zentrifugieren wurden die
Pellets in einen Dialyseschlauch (Spectra/Por, MWCO 12.000 - 14.000, Spectrum Laboratories
Inc., USA) überführt, der in ein mit destilliertem Wasser gefülltes Becherglas gelegt und dann
bei 4 °C im Kühlschrank aufbewahrt wurde. Das destillierte Wasser wurde in den folgenden 7
Tagen täglich erneuert. Das gereinigte Kollagen wurde in einen Erlenmeyerkolben gegeben und
in 1 Liter 10 mM HCl gelöst. Zu diesem Ansatz wurden weiterhin 60 ml 2 M NaCl und 90 ml
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CaCl2 (als Quelle für Calciumionen) zugegeben. Der pH-Wert wurde mit 84 ml 0,5 M Tris-
Puffer und 0,5 M Phosphatpuffer nach Sörensen (pH = 7,4) auf pH 7 angehoben. Der Ansatz
wurde mit dest. Wasser auf 2 Liter aufgefüllt, mit Parafilm verschlossen und für 12 Stunden
bei 37 °C ins Wasserbad gestellt. In dieser Zeit fand die Fibrillenbildung (Reassemblierung
der Kollagenmoleküle zu Fibrillen) und deren Mineralisierung mit Calciumphosphat statt, wo-
bei sich unter den gegebenen Bedingungen die Calciumphosphatphase Hydroxylapatit bildet.
Im nächsten Schritt wurde das mineralisierte Kollagen durch Zentrifugieren bei 5000 rpm für
15 min (Avanti J 26 XP Centrifuge, Beckmann Coulter, Krefeld) abgetrennt. Die Pellets wurden
in ein Becherglas gegeben und in 100 ml Mutterlauge (dem Überstand der Zentrifugation) re-
suspendiert. 25 ml dieser Suspension wurden auf eine in einer Halterung befindliche Glasfilter-
fritte (Duran, Durchmesser 80 mm, Porengröße G4, Schott, Mainz) gegossen. Durch Anlegen
eines Vakuums wurde die Mutterlauge durch die Fritte gesaugt, und so die auf der Fritte be-
findliche Kollagensuspension verdichtet. Um die entstandene Membran chemisch zu vernetzen,
wurden 30 ml einer 1 %igen EDC-Lösung (N-Dimethylaminopropyl-N’-ethyl-carbodiimid Hy-
drochlorid), die in Wasser gelöst war, aufgegeben und diese ebenfalls durch die Fritte gesaugt.
Nach einer Stunde Vernetzungsdauer wurde die in dem Vakuumfiltrationsprozess entstandene
Membran (Tape) mit einem Cuttermesser von der Glasfilterfritte gelöst und in ein Wasserbad
gegeben, wo der überschüssige Vernetzer sowie die Reaktionsprodukte der Vernetzung ausge-
waschen wurden. Es folgte die Absättigung der reaktiven Gruppen in einem Glycinbad (1 %ige
Glycinlösung) und eine erneute Spülung in dest. Wasser. Die gespülten Membranen wurden
zwischen zwei Keramikplatten gelegt und mittels Lyophilisation (Alpha 1-2 Series, Christ, Os-
terode am Harz) getrocknet.
Membran aus bovinem Perikard
Lyoplant® (B. Braun, Melsungen) ist eine Kollagenmembran, die aus bovinem Perikard durch
Gefriertrocknung hergestellt wurde. Sie wurde von der Firma Tetec (Reutlingen) zur Verfügung
gestellt.
Zugversuch
Die mechanische Charakterisierung der beiden Substrate erfolgte mittels Zugversuch an feuch-
ten Proben von 1 cm Breite und 4 bzw. 5 cm Länge. Vor den Versuchen wurden die Dicken
der feuchten Proben mit einem Messmikroskop (TSO-ZBA-WW-Variant PC, Thalheim Spezi-
al Optik, Pulsnitz; Software: VIS 600 (H) (Optometron GmbH)) bestimmt. Für die Versuche
wurde eine Tischprüfmaschine Z005 (Zwick GmbH Co, Ulm; Software: testXpert Master) mit
einem Kraftaufnehmer von 2,5 kN verwendet. Die parallele Probenlänge betrug 20 mm und die
Prüfgeschwindigkeit 10 mm/min.
Zur Bewertung der Klebstoffe wurden Probenstreifen der beiden Trägermaterialien auf 1 x 3 cm
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zurechtgeschnitten und anschließend auf einer Fläche von 1 x 1 cm mit Klebstoff versehen und
zusammengeklebt. Es folgte die Vernetzung mit 1 % EDC in 80 % Ethanol bzw. 1 % GA in Was-
ser (bei resorcinhaltigen Klebstoffen). Nach einer 24 stündigen Lagerung der Proben in Wasser
wurden die Zugversuche an feuchten Proben, wie oben beschrieben, durchgeführt.
Untersuchung des Benetzungsvermögens
Um das Benetzungsvermögen der Klebstoffe auf den Substraten zu beurteilen, wurden die Sub-
strate mit doppelseitigem Klebeband auf einem Objektträger befestigt. Mit einer Pipette wurde
anschließend ein Tropfen der Klebstofflösung auf dem Substrat abgesetzt und sofort nach dem
Absetzen ein Foto gemacht (Kamera: Sony -300; Objektiv: Minolta AF 50 Macro). Anhand
des Winkels zwischen der Substratoberfläche und dem Klebstofftropfen können Aussagen zum
Benetzungsvermögen getroffen werden. Pro Klebstoffsorte wurden mindestens 7 Tropfen un-
tersucht.
3.1.4 Elektrostatische Beflockung - Flockversuche
Die Flockversuche wurden am ITB (TUD) durchgeführt. Neben den bereits in den vorange-
gangenen Abschnitten aufgezählten Komponenten zum Flocken (Trägermaterial, Klebstoff und
Fasern) wurden für die Versuche weiterhin eine Schablone aus Edelstahl (Eigenbau TUD), ein
Rakel, eine Aluminiumplatte (Eigenbau TUD) als Unterlage und ein Infrarot-Thermometer (te-
sto 845, Testo, Lenzkirch) verwendet. Am Applikator wurde das feinmaschige Sieb (1,2 mm;
Maag Flockmaschinen GmbH, Gomaringen) angebracht.
Versuchsaufbau
Die Flockversuche wurden mit einem Handflockgerät (Typ HEK 100, Maag Flockmaschinen
GmbH, Gomaringen) durchgeführt. Am Gerät wurde eine Spannung von 60 kV eingestellt. Als
Klebstoff dienten die in Tab. 3.3 aufgeführten Mischungen. Da die Gelatine-Klebstofflösungen
bei Raumtemperatur gelieren, wurden die Klebstofflösungen für die Dauer der Versuche mit
Hilfe einer Heizrührplatte (Heidolph MR Hei-Tec, Schwabach) mit Temperatursensor (Hei-
dolph EKT Hei-Con, Schwabach) auf 55 °C temperiert. Für die Versuche wurden zunächst Fa-
sern aus PA verwendet. Für Testzwecke kamen auch PLA- sowie PHB-Fasern zum Einsatz. Die
Beflockungszeit wurde zwischen 5 und 25 Sekunden variiert. Da die Eigenschaften der Faser-
präparation und damit das Flugverhalten der Fasern erheblich von der Luftfeuchte abhängen,
erfolgte die Beflockung in einem klimatisierten Labor. Die Temperatur betrug 20 °C und die
Luftfeuchte 65 %.
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(a) Vor Beflockung (b) Während des Flockens mit grünen, 1 mm langen
PA-Fasern
Abbildung 3.1: Versuchsaufbau für die Flockversuche
Vorgehensweise bei der Beflockung
Das Substrat wurde in eine Schablone gelegt und mit Klebstoff bedeckt. (Die Dicke der Scha-
blone variierte in Abhängigkeit der Länge der zum Beflocken verwendeten Fasern zwischen 0,6
und 1 mm (siehe Tab. 3.4).) Anschließend wurde der Klebstoff mit einem Glasstab oder einem
Rakel abgezogen, um so eine möglichst glatte und gleichmäßige Klebstoffoberfläche für die
Beflockung zu erzeugen. Die Oberflächentemperatur des Klebstoffes wurde mit einem Infrarot-
Thermometer gemessen und bei Erreichen einer Temperatur von 25 °C wurde geflockt. Die
Beflockung erfolgte indem der Applikator, in welchem sich die Fasern befanden, unter leich-
tem Schütteln über die zu beflockende Fläche bewegt wurde. Dabei wurde zunächst mit einem
Abstand von 10-15 cm gearbeitet, um die ersten Fasern einzuschießen, die dann den Klebstoff-
film stabilisierten. Um eine möglichst dicht beflockte Fläche zu erreichen, wurde der Abstand
zwischen Applikator und zu beflockender Fläche dann langsam verringert. Zum Schluss wurde
der Applikator kurz ohne Schütteln über der beflockten Fläche gehalten damit die überschüs-
sigen, nicht in den Klebstoff eingedrungenen Flockfasern wieder von der Elektrode angezogen
und somit von der Probe entfernt werden konnten.
Herstellung von Proben mit verschiedenen Faserlängen und -abständen
Die Beflockung erfolgte wie oben beschrieben, wobei die Flockzeit mit einer Stoppuhr gemes-
sen wurde. In Tab. 3.4 sind die Parameter, die variiert wurden, um die vier unterschiedlichen
Flockstrukturen herzustellen sowie die jeweils resultierenden Strukturen aufgeführt.
23
3 Material und Methoden
Tabelle 3.4: Parameter zur Herstellung von Scaffolds mit verschiedenen Faserlängen und -abständen
Faserlänge
[mm]
Flockzeit
[s]
Schablonendicke
[mm]
resultierende Struktur
1 5 0,6 kurze Fasern, großer Faserabstand
1 15 0,6 kurze Fasern, kleiner Faserabstand
3 5 1,0 lange Fasern, großer Faserabstand
3 15 1,0 lange Fasern, kleiner Faserabstand
Vernetzung und Nachbehandlung der Proben
Nach dem Beflocken der Proben wurden diese in 1 % EDC (N-Dimethylaminopropyl-N’-ethyl-
carbodiimid Hydrochlorid), welches in 80 %igem Ethanol gelöst war, für 20 Stunden vernetzt
und anschließend mehrfach mit bidest. Wasser gespült. Scaffolds, die für Zellversuche verwen-
det werden sollten, wurden danach zusätzlich 24 Stunden in Aceton und erneut mehrfach in
bidest. Wasser gespült. Die Proben wurden dann bei -18 °C eingefroren und anschließend ge-
friergetrocknet (Alpha 1-2 Series, Christ).
Sterilisation der Proben
Scaffolds, die mit Zellen besiedelt werden sollten, wurden durch Gammabestrahlung sterilisiert.
Die Sterilisation der Proben erfolgte durch die Gamma Service Produktbestrahlung GmbH in
Radeberg mit Strahlendosen zwischen 25 und 40 kGy.
3.2 Charakterisierung der beflockten Scaffolds
3.2.1 Rasterelektronenmikroskopie (REM)
Die Rasterelektronenmikroskopie ist eine Methode zur Untersuchung von Oberflächen. Ein sehr
fein gebündelter Elektronenstrahl wird zeilenweise über die Probenoberfläche geführt. Trifft der
energiereiche Strahl auf der Probe auf, so ergeben sich eine Reihe von Wechselwirkungen der
Strahlelektronen (Primärelektronen) mit den Atomen der Probenoberfläche. Die unterschiedli-
chen Signale (Sekundärelektronen, Rückstreuelektronen usw.) können durch den Einsatz von
geeigneten Detektorsystemen zur Erzeugung der Abbildung genutzt werden.
Mit dem REM können Objekte im Vergleich zu einem Lichtmikroskop besser aufgelöst und mit
einer wesentlich größeren Tiefenschärfe dargestellt werden. Auch die Vergrößerungen, die mit
einem REM erreicht werden können, sind um ein Vielfaches höher als bei einem Lichtmikro-
skop.
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Konventionelle REM
Bei der konventionellen REM ist eine umfangreiche Probenpräparation notwendig, die die spe-
ziellen Bedingungen im REM berücksichtigt. Die Probe muss wasserfrei, stabil im Vakuum und
elektrisch leitend sein.
Die vernetzten und getrockneten Proben wurden mit Hilfe selbstklebender Kohlenstofffolien
(Plano, Wetzlar, Deutschland) auf Aluminiumträger aufgeklebt und mit Leitsilber abgeleitet.
Die Proben wurden mit Kohlenstoff und zum Teil wegen ihrer schlechten Leitfähigkeit auch
mehrmals mit Kohlenstoff und zusätzlich mit Gold bedampft (Baltec MED 010, Bal-Tec GmbH,
Deutschland). Für die Untersuchung der Proben wurde zum einen ein Rasterelektronenmikro-
skop DSM 982 Gemini (Zeiss, Oberkochen, Deutschland) und zum anderen ein XL 30 ESEM
FEG (Philips, Eindhoven, Niederland) verwendet. Es wurde mit Beschleunigungsspannungen
von 3 bis 25 kV gearbeitet.
REM unter Umgebungsbedingungen (ESEM - Environmental Scanning Electron
Microscopy)
In einem ESEM können Proben ohne vorherige Präparation, also im voll hydratisierten Zustand
untersucht werden. Somit wird, v. a. bei empfindlichen Proben, die Ausbildung von Artefakten
(Schrumpfungen, Rissbildung etc.), die bei einer Probenpräparation entstehen können, weit-
gehend verhindert. Allerdings muss bei dieser Untersuchungsmethode mit einer eingeschränk-
ten Auflösung (verglichen mit der konventionellen REM) und mit Schädigungen des Präparats
durch den Elektronenstrahl gerechnet werden. Diese Methode wurde bei den mit resorbierba-
ren Fasern beflockten Scaffolds angewandt, da bei diesen Proben nach dem Gefriertrocknen ein
Großteil der Fasern ausgefallen war. Die Aufnahmen wurden mit dem XL 30 ESEM FEG (Phi-
lips, Eindhoven, Niederland) bei 3 bis 5,5 mbar und einer Beschleunigungsspannung von 20 kV
gemacht.
Energiedispersive Röntgenanalyse (EDX)
Die charakteristische Röntgenstrahlung, die bei der Interaktion des Elektronenstrahls mit den
Probenatomen entsteht, kann zur Identifikation von in der Probe bzw. im Mikrobereich der Pro-
be enthaltenen Elementen genutzt werden. Jedes Element erzeugt Röntgenstrahlung einer be-
stimmten Wellenlänge, die dann detektiert und zur Identifikation des Elementes genutzt wird.
Mittels EDX-Detektor am XL 30 ESEM FEG (Philips) wurden die Trägermaterialien unter-
sucht.
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3.2.2 Bestimmung der Flockdichte/Faserabstände
Die Flockdichte der Scaffolds wurde auf zwei Wegen ermittelt: zum einen über die Auszählung
der Fasern in mikroskopischen Aufnahmen und zum anderen über eine Differenzwägung.
Mikroskopie
Die unterschiedlich dicht beflockten Scaffolds wurden mit einem Lichtmikroskop (Axiolab,
Zeiss, Jena) untersucht und mit Hilfe des Bildverarbeitungsprogramms ProImage/ImageC® (Im-
tronic) wurden die abgebildeten Fasern ausgezählt.
Einbettung der Proben in Harz und Untersuchung im REM
Um den Faserabstand im REM messen zu können, wurden Proben in Epoxidharz eingebet-
tet. Dazu wurde das Modified SPURR Embedding Kit (Serva Electrophoresis GmbH, Hei-
delberg) verwendet [264]. Die im Kit enthaltenen Komponenten wurden wie folgt gemischt:
26 g Nonenylsuccinicanhydrid, 10 g Vinylcyclohexandioxid, 6 g Polypropylenglycol und 0,4 g
2-Methylaminoethanol. Von den einzubettenden Probenzuständen wurde jeweils eine Probe pro
Zustand flach und eine zweite hochkant in Beem-Kapseln (Grösse 00, Plano, Wetzlar) gelegt,
die dann mit frisch angerührtem Harz gefüllt wurden. Nachdem in den Proben verbliebene
Luftblasen im Exsikkator durch Anlegen eines Unterdrucks entfernt worden waren, erfolgte die
Polymerisation der Proben in zwei Stufen. Im Ofen (Labor-Trockenschrank, Typ T6P, Hera-
eus, Hanau) wurde zuerst 3 Stunden eine Temperatur von 50 °C gehalten, die dann für weitere
72 Stunden auf 55-60 °C angehoben wurde. Nach dem Polymerisieren wurden die Harzblöcke
aus den Beem-Kapseln entfernt und für die Probenaufbereitung in Universalprobenhalter (Lei-
ca, Wien, Österreich) eingespannt. Anschließend erfolgte das Trimmen der Proben mit dem
Leica EM Trim (Leica).
Die eingebetteten und getrimmten Proben wurden für die Elektronenmikroskopie auf mit Koh-
lenstofffolien beklebten Aluträgern montiert, mit Kohlenstoff bedampft und im REM (XL 30
ESEM FEG, Philips) mit dem SE- und BSE-Detektor analysiert.
Differenzwägung
Zur Ermittlung der Flockdichte mittels Differenzwägung wurden Proben mit einem Durchmes-
ser von 8 cm verwendet. Gewogen wurden dann die beflockten Proben und auch „Nullproben“,
die lediglich aus dem Substrat und dem Klebstoff bestanden (Analysenwaage L420 P, Sartori-
us, Goettingen). Die Differenz aus den Massen der beflockten Proben und den Massen der nicht
beflockten Proben (nur Trägermaterial und Klebstoff) ergab die Masse der nach der Beflockung
auf den Proben vorhandenen Fasern. Aus dieser Masse konnte dann durch Einbeziehung der
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Masse einer einzelnen Faser die Anzahl der auf der Probe befindlichen Fasern bestimmt werden
(3.2.1).
NF =
mges−m0
mF
(3.2.1)
mit
mF = Tt ⋅ lF (3.2.2)
NF Flockdichte [Anzahl der Fasern/Fläche
mges Masse der beflockten Probe [g]
m0 Masse der „Nullprobe“ (Substrat und Klebstoff) [g]
mF Masse einer einzelnen Faser [g]
Tt Faserfeinheit [dtex]
lF Faserlänge [mm]
3.2.3 Bestimmung der Druckfestigkeiten
Die Druckfestigkeiten wurden für die in Tab. 3.5 aufgezählten Probenvarianten (verschiedene
Faserlängen und Flockdichten) untersucht.
Tabelle 3.5: Probenvarianten für Druckversuche
Faserlänge [mm] Flockzeit [s] Substrat
1 5 Papier und Tape
1 15 Papier und Tape
3 5 Papier und Tape
3 15 Papier und Tape
Ermittlung der genauen Probenabmessungen
Aus trockenen beflockten Proben mit einem Durchmesser von 80 mm wurden kleinere Pro-
ben mit einem Durchmesser von 20 mm ausgestanzt und für 30 min in Wasser gelegt, da sie
im feuchten Zustand gemessen werden sollten. Aufgrund der Quellung änderten sich dabei die
Probenabmessungen geringfügig. Da es für die Berechnung der Kennwerte notwendig ist, die
Abmessungen zu kennen, wurden sowohl die Höhe als auch der Durchmesser der Proben nach
der Quellung in Wasser erneut bestimmt. Die Ermittlung des Durchmessers der nassen Proben
erfolgte mit einem Messschieber.
Die Höhe (oder Dicke) der Proben wurde in Anlehnung an DIN EN ISO 5084 „Bestimmung
der Dicke von Textilien und textilen Erzeugnissen“ [72] mit einem Dickenmessgerät (Rainbow,
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Karl Schröder KG, Weinheim) bestimmt. Die Proben wurden für 30 s durch einen Druckstempel
einer Fläche von 20 cm2 mit einem Druck von 0,1 kPa belastet und dann die Höhe abgelesen.
Das Ausmessen der Höhe mit Hilfe eines Lichtmikroskops, was als Kontrolle zusätzlich durch-
geführt wurde, erbrachte ähnliche Werte.
Durchführung der Druckversuche
Da es sich bei der Flocktechnologie um ein textiles Verfahren handelt, wurde die Druckprüfung
der Flockscaffolds in Anlehnung an DIN 54305 „Bestimmung des druckelastischen Verhal-
tens von Faservliesen, Vliesstoffen und Watten“ [67] durchgeführt. Die Versuche wurden an
einer Instron Materialprüfmaschine (5566, Instron, Pfungstadt) unter einachsiger Druckbean-
spruchung durchgeführt. Die Parameter zu den Druckversuchen sind in Tab. 3.6 aufgeführt. Die
Daten wurden mit der Software Merlin aufgezeichnet. Alle Messungen erfolgten an feuchten
Proben.
Tabelle 3.6: Parameter zu den Druckversuchen
Parameter Wert
Kraftmessdose 100 N (Instron static loadcell ± 100 N)
oberer Stempel Aluminiumplatte (100 x 100 mm)
obere Kraftgrenze 70 N
Prüfzyklen 5
Prüfgeschwindigkeit
(Vorschub)
4 mm/min (bei 3 mm langen Fasern) und
2 mm/min (bei 1 mm langen Fasern)
Prüffläche ca. 3,5 cm2
Probengeometrie kreisförmig
Probenanzahl 7 Proben pro Zustand mit Papier als Träger-
struktur und 5 Proben pro Zustand mit Tape als
Trägerstruktur
Bestimmung/Berechnung der Kennwerte
Aus den in den Messungen aufgenommenen Kraft-Weg-Kurven wurden Drukspannungs-Stau-
chungs-Kurven erstellt. Zur Ermittlung der Druckspannung wurde die gemessene Kraft auf die
Probenfläche bezogen (3.2.3). Die Berechnung der Stauchung erfolgte nach Gl. 3.2.4.
 =
F
A
(3.2.3)
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 =
l − l0
l0
(3.2.4)
 Druckspannung
F Druckkraft
A Probenfläche
 Stauchung
l0 Ausgangshöhe
l Probenhöhe
3.2.4 Untersuchung der Stabilität der Proben unter
Zellkulturbedingungen
Während der Zellkultur befinden sich die Scaffolds bei 37 °C in Medium und somit in wäss-
rigem Milieu. Um sicherzustellen, dass sich während der Zellkulturexperimente keine Fasern
lösen und die Scaffolds stabil bleiben, wurden sie für eine Woche in PBS im Brutschrank bei
37 °C aufbewahrt und anschließend auf ihren Zusammenhalt hin untersucht.
3.3 Biologische Charakterisierung durch Zellversuche
3.3.1 Materialien
Kulturmedien und Lösungen
Die folgende Tabelle 3.7 enthält die verwendeten Kulturmedien sowie alle Zusätze, die den
Grundmedien für die Kultivierung und Differenzierung oder zum Einfrieren der Zellen zugege-
ben wurden.
Chemikalien, Reagenzien und Kits
Alle nicht in der vorangegangenen Tabelle erwähnten Chemikalien und Reagenzien, die für die
Zellversuche und deren Auswertung (biochemische Analyse und Fluoreszenzfärbungen sowie
Präparation für REM) verwendet wurden, sind in der folgenden Tabelle 3.8 aufgeführt. Auch
enthalten sind die Kits, die zur Bestimmung der LDH-Aktivität und der DNA sowie für die
Lebend/Tot-Färbung verwendet wurden.
Verwendete Puffer
Tabelle 3.9 enthält eine Auflistung der verwendeten Puffer und deren Zusammensetzung.
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Tabelle 3.7: Verwendete Kulturmedien und Zusätze
Abkürzung Bezeichnung Hersteller
DMEM Dulbecco’s Modification of Eagle’s Medium
(mit 1000 mg/l Glucose, L-Glutamin und Natri-
umhydrogencarbonat)
Sigma-Aldrich, Steinheim
FCS fötales Kälberserum (Charge 134G) Biochrom, Berlin
Pen/Strep Penicillin/Streptomycin (100 U/ml Penicillin;
100 µg/ml Streptomycin)
Biochrom, Berlin
-MEM -Minimal Essential Medium Biochrom, Berlin
DMSO Dimethylsulfoxid, steril filtriert Sigma-Aldrich, Steinheim
Dex Dexamethason Sigma-Aldrich, Steinheim
-GP -Glycerophosphat Sigma-Aldrich, Steinheim
Asc L-Ascorbinsäure 2-Phosphat Sigma-Aldrich, Steinheim
Tabelle 3.9: Verwendete Puffer und deren Zusammensetzung
Puffer Zusammensetzung Hersteller
PBS
in 1 l Millipore-Wasser wurden ge-
löst:
8,00 g NaCl Merck, Darmstadt
0,20 g KCl J.T. Baker, Deventer, NL
1,15 g Na2HPO4 Roth, Karlsruhe
0,20 g KH2PO4 Merck, Darmstadt
HCl um pH-Wert von 7,4 einzustel-
len
Fisher Scientific, Schwerte
Lysepuffer
PBS
1 % Triton X-100 Sigma Aldrich, Taufkirchen
ALP-
Substratpuffer
in 1 l Millipore-Wasser wurden ge-
löst:
203,30 mg MgCl2 Sigma Aldrich, Taufkirchen
10,52 g Diethanolamin Sigma Aldrich, Taufkirchen
10 g Triton X-100 Sigma Aldrich, Taufkirchen
pH-Wert mit HCl auf 9,8 eingestellt Fisher Scientific, Schwerte
TE-Puffer
20fach konzentrierter TE-Puffer:
200 mM Tris-HCl Sigma Aldrich, Taufkirchen
20 mM EDTA Sigma Aldrich, Taufkirchen
pH 7,5
mit sterilem Millipore-Wasser auf
einfache Konzentration verdünnt
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Tabelle 3.8: Verwendete Chemikalien, Reagenzien und Kits
Name Hersteller
Bovines Serumalbumin (BSA) Sigma-Aldrich, Steinheim
Cytotox96® Non-Radioactive Cytotoxicity Assay Promega, USA
DAPI Sigma-Aldrich, Steinheim
Essigsäure (AcOH) Fisher Scientific, Schwerte
Ethanol Roth, Karlsruhe
Formaldehyd (FA) Sigma-Aldrich, Steinheim
Live/Dead® Viability/Cytotoxicity Kit Molecular Probes, Eugene, USA
Natronlauge (NaOH) Fluka Chemika, Taufkirchen
Quant-iT™PicoGreen® dsDNA Reagent und Kit Molecular Probes, Eugene, USA
Phalloidin/Alexa 488 Molecular Probes, Eugene, USA
Trypsin/EDTA (0,05 % Trypsin, 0,02 % EDTA) Biochrom, Berlin
Triton X-100 Sigma-Aldrich, Steinheim
Trypanblau Sigma-Aldrich, Steinheim
4-Nitrophenylphosphate disodium salt hexahydrate Sigma-Aldrich, Steinheim
Verwendete Zellen
Für die biologische Charakterisierung der Scaffolds in Zellversuchen wurden die in Tab. 3.10
aufgeführten Zellen verwendet. Erste Vorversuche erfolgten mit einer Maus-Zelllinie. Die Un-
tersuchung der Proliferation und osteogenen Differenzierung humaner mesenchymaler Stamm-
zellen erfolgte mit Zellen verschiedener Spender.
Tabelle 3.10: Verwendete Zellen
Abkürzung Zelle Lieferant
7F2-Zellen 7F2-Maus-Osteoblasten ATCC, Manassas, USA
hMSC humane mesenchymale Stammzellen UKD
Sp. 40 (P5, 6); Sp. 41 (P4, 5); Sp. 45 (P5)
Verwendete Geräte
Die verwendeten Geräte sind in der folgenden Tabelle 3.11 aufgeführt.
Tabelle 3.11: Verwendete Geräte
Gerätebezeichnung Hersteller
Axiovert 25 Zeiss, Jena
Centrifuge 5415 D Eppendorf, Hamburg
Centrifuge 5702 R Eppendorf, Hamburg
SpectraFluorPlus Tecan, Crailsheim
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3.3.2 Auftauen der Zellen
Für die Besiedlung der Scaffolds mit humanen mesenchymalen Stammzellen wurden Zellen
verschiedener Spender verwendet. Die Zellen wurden im Knochenmark-Transplantationszen-
trum des Universitätsklinikums Carl Gustav Carus in Dresden gewonnen und in Form von
Cryokonserven, die in flüssigem Stickstoff bei -196 °C gelagert wurden, für die Versuche zur
Verfügung gestellt. Beim Auftauen der Zellen wurde das Cryoröhrchen im Wasserbad bei 37 °C
erwärmt und die aufgetauten Zellen dann in ein 50 ml Falconröhrchen pipettiert und mit 50 ml
Auftaumedium (Zusammensetzung: DMEM mit 20 % FCS, 10 U/ml Penicillin und 100 µg/ml
Streptomycin) versetzt.
Anschließend wurde bei 1500 rpm für 5 min zentrifugiert. Der Überstand wurde abgesaugt (um
Reste des Einfriermediums zu entfernen) und 5 ml Medium (enthält: DMEM mit 10 % FCS,
10 U/ml Penicillin und 100 µg/ml Streptomycin) zugegeben. Die Zellsuspension wurde in eine
Zellkulturflasche (175 cm2, Sarstedt) überführt und mit 25 ml Proliferationsmedium überdeckt.
3.3.3 Expandieren der Zellen
Das Medium wurde abgesaugt und die Zellen zweimal mit PBS gespült, um tote bzw. nicht ad-
härente Zellen sowie Zellbruchstücke zu entfernen. Dann wurden 10 ml Trypsin/EDTA-Lösung
zugegeben und die Flasche für 4 min bei 37 °C in den Brutschrank gestellt. Mit dem Lichtmi-
kroskop wurde die Ablösung der Zellen überprüft. Als ca. 80-90 % der Zellen abgelöst waren,
wurde die Trypsinreaktion durch Zugabe von 20 ml Medium gestoppt und die Zellsuspensi-
on in ein Falconröhrchen überführt. Die Zellkulturflasche wurde danach noch zweimal mit je
10 ml Medium gespült und dieses dann ebenfalls in das Falconröhrchen pipettiert. Anschlie-
ßend wurden die Zellen für 5 min bei 1500 rpm abzentrifugiert, der Überstand abgesaugt und
das Zellpellet in 1 ml Medium resuspendiert. Mit Hilfe einer Neubauer-Zählkammer wurde die
Zellzahl bestimmt.
Zählen der Zellen
Die Bestimmung der Zellzahl erfolgte mit der Neubauer-Zählkammer. Um tote von lebenden
Zellen unterscheiden zu können, wurden 10 µl der Zellsuspension mit 90 µl Trypanblau ange-
färbt. Der Farbstoff dringt durch die defekte Plasmamembran in die toten Zellen ein und färbt
das Zytoplasma blau an. Unter dem Lichtmikroskop wurden anschließend die lebenden (farb-
losen) Zellen in allen 9 Quadranten gezählt. Die Zellzahl konnte dann nach folgender Formel
berechnet werden:
Anzahl der Zellen ⋅ Verdünnung ⋅ 104
Anzahl der ausgezählten Quadranten
=
Zellen
ml
(3.3.1)
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Kultivierung der Zellen
Die Kultivierung der hMSCs erfolgte in statischer Kultur bei einer Temperatur von 37 °C und
7 % CO2. Die 7F2-Maus-Fibroblasten wurden bei 5 % CO2 kultiviert.
3.3.4 Einfrieren von Zellen
Zum Einfrieren der Zellen wurden diese für 5 min bei 1500 rpm abzentrifugiert und in kal-
tem Einfriermedium (Zusammensetzung: DMEM mit 20 % FCS und 10 % DMSO) resuspen-
diert. Anschließend wurde jeweils 1 ml dieser Zellsuspension in ein Cryoröhrchen pipettiert.
Die Cryos wurden dann in einen Nalgene™Cryo 1 °C Freezing Container (Nalgene, Roskilde,
Dänemark) gestellt, der sie um 1 °C pro min abkühlt. Dieser Container wurde für mindestens
16 Stunden bei -80 °C in den Tiefkühlschrank gestellt. Anschließend wurden die Cryoröhrchen
zur Lagerung in flüssigen Stickstoff überführt.
3.3.5 Zytotoxizitätsuntersuchungen an Klebstoffen
Herstellung von Klebstoffscheibchen
Aus den jeweiligen Klebstofflösungen wurden Folien gegossen und daraus Klebstoffscheibchen
mit einem Durchmesser von 11 mm ausgestanzt. Diese wurden sterilisiert (Abschn. 3.1.4).
Zytotox - Zellzahl
Die Zytotoxizitätsuntersuchung der Klebstoffe erfolgte in Anlehnung an DIN EN ISO 10993-5
„Biologische Beurteilung von Medizinprodukten. Teil 5: Prüfungen auf in-vitro-Zytotoxizität“
[70]. Für die Versuche zur Bestimmung der Zellzahl wurden 1, 5 ⋅ 104 hMSC pro Well in 48er
Wellplatten ausgesät und für 24 Stunden im Brutschrank (37 °C, 7 % CO2) in Proliferations-
medium (Zusammensetzung: DMEM mit 10 % FCS, 10 U/ml Penicillin und 100 µg/ml Strepto-
mycin) kultiviert. Die Klebstoffscheibchen wurden ebenfalls in Proliferationsmedium eingelegt
und auch mit in den Brutschrank gestellt. Nach 24 Stunden wurde das Medium von den Zel-
len abgenommen und durch das Medium ersetzt, in das die Klebstoffe eingelegt waren. Nach
weiteren 24 Stunden wurden die Zellen zweimal mit PBS gewaschen und bei -80 °C für die
biochemische Analyse eingefroren.
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3.3.6 Zytotoxizitätsuntersuchungen an präparierten
resorbierbaren PHB- und PLA-Fasern
Vorbereitung/Präparation der Fasern
In Anlehnung an die Verfahrensweise mit Flockscaffolds wurden für den Flockprozess präpa-
rierte PHB- und PLA-Fasern nacheinander zuerst in der Vernetzerlösung (1 % EDC in 80 %igem
Ethanol), dann in Aceton und zum Schluss in Wasser gespült. Anschließend wurden sie getrock-
net und sterilisiert (Abschn. 3.1.4).
Zellversuche
Für die Untersuchung der Zytotoxizität von resorbierbaren Fasern wurden die Zellen in Trans-
welleinsätzen (Polycarbonatmembran mit 3 µm großen Poren; Nunc, Roskilde, Dänemark) kul-
tiviert. Ein Schema des Versuchsaufbaus ist in Abb. 3.2 zu sehen.
Abbildung 3.2: Prinzipskizze der Zellkultivierung in Transwelleinsätzen
Die zu untersuchenden Fasern wurden mit einer Pinzette in eine Wellplatte gelegt, Medium
darauf gegeben und die Wellplatte in den Brutschrank gestellt. Parallel dazu wurden die Trans-
welleinsätze mit 1 ⋅ 104 Zellen (hMSC, Spender 040, P5) pro Einsatz besiedelt und einen Tag
kultiviert, um die Adhäsion der Zellen auf den Polycarbonatmembranen der Transwelleinsät-
ze zu ermöglichen. Dann wurden die Einsätze in die Wellplatten mit den bereits 24 h zuvor in
Medium eingelegten Fasern gesetzt. Nach 5 Tagen Kultivierung wurden die Membranen der
Transwelleinsätze, auf denen die Zellen ausgesät worden waren, mit einem Skalpell aus den
Einsätzen gelöst und in eine neue Wellplatte überführt, in der sie dann zweimal mit PBS ge-
spült und anschließend bei -80 °C eingefroren wurden. Die Bestimmung der LDH-Aktivität
und des DNA-Gehaltes erfolgte wie in Abschnitt 3.4.3 beschrieben.
3.3.7 Zellexperimente mit Flockscaffolds
Die Modell-Scaffolds wurden zur Untersuchung der biologischen Eigenschaften der Flock-
strukturen mit murinen Osteoblasten und humanen mesenchymalen Stammzellen besiedelt.
Vor der Besiedlung wurden die Flock-Scaffolds durch Gamma-Sterilisation sterilisiert (Abschn.
3.1.4).
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Besiedlung mit 7F2-Maus-Osteoblasten
Die ersten Vorversuche erfolgten mit Zellen der murinen 7F2-Maus-Osteoblasten-Zelllinie (AT-
CC, Manassas, USA). Vor der Besiedlung wurden die Proben für 24 Stunden in Zellkulturme-
dium eingelegt. Die Scaffolds (Durchmesser: 11 mm) wurden mit 6 ⋅ 104 Zellen je Scaffold
besiedelt. Die Kultivierung erfolgte in -Minimal Essential Medium (-MEM) nach Zugabe
von 10 % FCS, 50 U/ml Penicillin und 100 µg/ml Streptomycin in statischer Kultur bei 37 °C
und 5%CO2. Als Positivkontrolle wurden Zellen in 24 Well Polystyrolplatten ausgesät.
Die Zellen wurden für 7 Tage kultiviert, wobei die Probenahme (jeweils 3 Proben) an den Ta-
gen 1, 4 und 7 erfolgte. Für die mikroskopische Auswertung wurden die Proben für 10 min in
3,7 %igem Formaldehyd fixiert und bei 4 °C in 1 %igem Formaldehyd bis zur Analyse aufbe-
wahrt. Die Proben für die biochemische Analyse wurden zweimal mit PBS gespült und bis zur
Analyse (Abschn. 3.4.3) bei -80 °C eingefroren.
Besiedlung mit humanen mesenchymalen Stammzellen (hMSC)
Die Scaffolds wurden 24 Stunden vor der Besiedlung mit Proliferationsmedium inkubiert. Die
Besiedlung erfolgte bei einem Probendurchmesser von 11 mm mit 6 ⋅104 hMSCs pro Probe, bei
einem Durchmesser von 5 mm mit 3⋅104 Zellen pro Scaffold. Die Zellsuspension wurde auf den
Scaffold aufgetropft, nachdem das im Scaffold vorhandene Medium mit sterilem Filterpapier
abgesaugt worden war. Die Kultivierung erfolgte in Proliferationsmedium (Zusammensetzung
DMEM mit 10 % FCS, 10 U/ml Penicillin und 100 µg/ml Streptomycin). Die Versuche wurden
unter statischen Kulturbedingungen bei 37 °C und 7% CO2 durchgeführt. Ab dem 4. Tag nach
der Besiedlung wurde die Hälfte der Zellen durch Zugabe von 10−7 M Dexamethason, 3,5 mM
-Glycerophosphat und 0,05 mM Ascorbinsäure-2-phosphat zum Proliferationsmedium osteo-
gen induziert. Das Medium wurde zweimal wöchentlich gewechselt.
An Tag 1, 7,14, 21 und 28 wurden Proben für die Analyse entnommen und in neue Wellplatten
umgesetzt. Die Proben für die mikroskopische Auswertung wurden für 10 min in 3,7 %igem
Formaldehyd fixiert und bei 4 °C in 1 %igem Formaldehyd bis zur Analyse aufbewahrt. Für die
Bestimmung der biochemischen Daten wurden Proben zweimal mit PBS gespült und bis zur
Analyse (Abschn. 3.4.3) bei -80 °C eingefroren.
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3.4 Analyse der Zellversuche
3.4.1 Rasterelektronenmikroskopie
Probenvorbereitung
Für die Rasterelektronenmikroskopie wurden die fixierten und in 1 %igem Formaldehyd ge-
lagerten Proben über eine aufsteigende Alkoholreihe (10, 30, 50, 70, 80, 96 und 100 %) ent-
wässert und Kritisch-Punkt-Getrocknet (CPD 030, BAL-TEC AG, Balzers, Liechtenstein). Die
getrockneten Proben wurden mit einem Skalpell zerschnitten und auf mit Leit-Tabs (Plano,
Wetzlar, Deutschland) versehene Aluminiumträger geklebt. Das Aufkleben erfolgte so, dass die
eine Hälfte von oben betrachtet werden konnte (Draufsicht); die andere Hälfte wurde so befes-
tigt, dass die Schnittfläche und damit die Verteilung der Zellen über die Scaffoldhöhe untersucht
werden konnte (Längsschnitt). Durch die sich anschließende Bedampfung der Proben mit Gold
und Kohlenstoff (Baltec MED 010, BAL-TEC AG, Balzers, Liechtenstein) wurden sie leitfähig
gemacht.
Verwendete Geräte
Zur Untersuchung der Proben wurden das DSM 982 Gemini (Zeiss, Oberkochen, Deutschland)
und das XL 30 ESEM FEG (Philips, Eindhoven, Niederland) verwendet. Gearbeitet wurde mit
einer Beschleunigungsspannung von 1-3 kV und einem Arbeitsabstand von 10 mm, wenn nicht
bei der Aufnahme anders angegeben.
3.4.2 Färbungen für Fluoreszenzmikroskopie
DAPI/Phalloidin-Färbung
Die fixierten und in 1 % Formaldehyd gelagerten Zellen wurden mit 0,2 % Triton-X100 in PBS
permeabilisiert, anschließend fünfmal mit PBS gewaschen und dann mit einer 1 %igen BSA-
Lösung geblockt. Die Färbung erfolgte für 30 min durch Zugeben der Farbstoffe DAPI (1:1000
verdünnt) und Alexa Fluor 488 Phalloidin (1:40 verdünnt) zu 1 % BSA-Lösung in PBS. Ab-
schließend wurden die Proben dreimal mit PBS gewaschen und dann in dest. Wasser lichtge-
schützt bei 4 °C bis zur Mikroskopie aufbewahrt.
Lebend/Tot-Färbung
Die Lebend/Tot-Färbung wurde mit dem Live-Dead-Assay (Live/Dead® Viability/Cytotoxicity
Kit, Molecular Probes, Eugene, Oregon, USA) durchgeführt. Dem Zellkulturmedium wurden
0,6 µl/ml Calcein-AM und 1,2 µl/ml Ethidium-homodimer zugegeben. 1 ml dieser Mischung
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wurde auf die Probe gegeben, die dann für 30 min in den Brutschrank gestellt wurde. Anschlie-
ßend wurden die Proben zweimal mit warmer PBS gespült und direkt danach mit dem Fluores-
zenzmikroskop (LSM 510 META, Carl Zeiss, Jena) untersucht.
3.4.3 Biochemische Analyse
Um die mikroskopisch gewonnenen Aussagen zu quantifizieren, wurden biochemische Untersu-
chungen der Proben vorgenommen. Dabei wurde die Zellzahl mittels LDH-Aktivität und DNA-
Gehalt der Proben bestimmt und die osteogene Induzierung der Zellen durch die ALP-Aktivität
beurteilt. Für die biochemische Analyse wurden die Proben zu den vorher bestimmten Zeit-
punkten zweimal mit PBS gewaschen und anschließend bei -80 °C eingefroren.
Lyse der Zellen
Die gefrorenen Zellproben wurden für 20 min auf Eis angetaut. Um die Zellen zu lysieren, wur-
de anschließend für 50 min Lysepuffer (1 % Triton X-100 in PBS) zu den auf Eis gestellten Pro-
ben gegeben. Dabei wurden je nach Probe 250 µl (bei Flockscaffolds und Polystyrol-Kontrollen)
oder 500 µl (bei der Eichreihe (6er Wellplatte)) Lysepuffer verwendet. Zur Verstärkung der Lyse
(besonders um die membrangebunde ALP besser aufzuschließen [247]) wurden die Zellproben
für 10 min ins ebenfalls eisgekühlte Ultraschallbad (Bandelin Sonorex TK 52) gestellt. An-
schließend wurden die Lysate in vorher beschriftete Reaktionsgefäße überführt.
Quantitative Bestimmung der DNA
Die im Lysat enthaltene DNA wurde zur indirekten Zellzahlermittlung genutzt. Die Bestim-
mung der DNA erfolgte mit dem Quant-iT™PicoGreen® dsDNA Reagent (Molecular Probes,
Eugene, Oregon, USA). Mit PicoGreen® können auch kleinste Mengen doppelsträngiger DNA
in Lösung nachgewiesen werden, da es hochselektiv an doppelsträngige DNA (jedoch nicht an
RNA oder einzelsträngige DNA) bindet. Für die Bestimmung des DNA-Gehaltes wird 20fach
konzentrierter TE-Puffer (200 mM Tris-HCl, 20 mM EDTA, pH 7,5), mit sterilem Millipo-
re auf einfache Konzentration verdünnt. Durch die Sterilität des Millipores wird verhindert,
dass Fremd-DNA in den Puffer gelangt, die dann fälschlicherweise mit detektiert würde. 10 µl
des Lysates wurden mit 190 µl Färbelösung (PicoGreen® 800fach in einfachem TE-Puffer ver-
dünnt) in einer schwarzen Wellplatte (Nunc, Roskilde, Dänemark) für 5 min im Dunkeln und
bei Raumtemperatur inkubiert. Anschließend wurden die Proben im SpectraFluorPlus (Tecan,
Crailsheim, Deutschland) bei 48 nm angeregt und die Emission bei 535 nm gemessen. Über eine
Kalibrierungskurve konnte die gemessene Emission in eine Zellzahl umgerechnet werden.
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Bestimmung der alkalischen Phosphatase (ALP)-Aktivität
Die Alkalische Phosphatase (ALP) gilt als einer der frühen osteoblastären Marker. Sie kata-
lysiert die Hydrolyse von Phosphorsäureestern. Für den Nachweis der ALP wird das farblose
p-Nitrophenylphosphat (pNpp) als Reagenz verwendet. Die ALP spaltet den Phosphatrest ab,
wodurch das gelbe p-Nitrophenolat-Anion (pNp) entsteht, dessen Absorption photometrisch ge-
messen wird.
Die Herstellung des ALP-Substrats erfolgte indem 1 Tablette 4-Nitrophenylphosphate diso-
dium salt hexahydrate (20 mg) in 20 ml ALP-Substratpuffer (Zusammensetzung in Tab. 3.9)
gelöst wurde. Zur Bestimmung der ALP-Aktivität wurde einem Aliquot des Lysates die ALP-
Substratlösung zugegeben und die Mischung für 30 min bei 37 °C inkubiert. Durch Zugabe
von 1 M NaOH wurde die enzymatische Reaktion gestoppt. Anschließend wurden die Proben
bei 14.000 g für 10 min zentrifugiert (Centrifuge 5415 D, Eppendorf). Die Überstände wurden
in eine 96er Wellplatte überführt und die Absorption bei 405 nm mit einem Multifunktions-
Mikrotiterplatten-Lesegerät (SpectraFluorPlus, Tecan, Crailsheim) gemessen.
Die Umrechnung der Absorptionswerte in µmol pNp/30 min/106 Zellen erfolgte anhand einer
Kalibrierungskurve, die mit aufsteigenden Nitrophenol-Konzentrationen erstellt wurde.
Die gemessenen ALP-Werte wurden auf die Zellzahlen bezogen und somit die spezifische ALP-
Aktivität der Zellen bestimmt.
Bestimmung der zytosolischen Lactatdehydrogenase(LDH)-Aktivität
Die Lactatdehydrogenase (LDH) ist ein Enzym der anaeroben Glykolyse. Es kommt im Zyto-
plasma der Zellen vor und katalysiert dort in Anwesenheit des Koenzyms NAD+ die Oxidation
von Laktat zu Pyruvat. Die Aktivität der zytosolischen LDH wurde nach Lysierung der Zellen
als Maß für die Zellzahl ermittelt. Die Bestimmung der LDH-Aktivität beruht auf folgendem
Prinzip: Die im aus den Zellen gewonnenen Lysat enthaltene LDH setzt in der Substratlösung
enthaltenes Laktat zu Pyruvat um. Dabei wird NAD+ zu NADH + H+ reduziert. Dieses wieder-
um reduziert das als Reagenz enthaltene Tetrazoliumsalz enzymatisch (mit Hilfe der Diaphora-
se) zu rotem Formazan. Das intensiv rot gefärbte Formazan kann dann photometrisch bestimmt
werden. Abb. 3.3 zeigt diese Reaktion schematisch.
Abbildung 3.3: Prinzip der LDH-Bestimmung
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50 µl des aus den Zellen gewonnenen Lysates (siehe oben) wurde in einer 96 Wellplatte (Nunc,
Roskilde, Dänemark) mit 50 µl LDH-Substratlösung (Cytotox96 Assay, Promega, Madison,
USA) gemischt.
Nach 30 minütiger lichtgeschützter Inkubation bei Raumtemperatur wurde die Reaktion mit
50 µl 1 N Essigsäure (Stop Solution, Promega, Madison, USA) gestoppt und die Absorption
bei einer Wellenlänge von 492 nm gegen einen Blindwert gemessen. Da durch das Waschen
der Proben (vor dem Einfrieren) tote Zellen sowie im Überstand enthaltene LDH von den Pro-
ben entfernt wurden, gibt die Bestimmung der zytosolischen LDH einen direkten Hinweis auf
die Anzahl der lebenden Zellen zum Zeitpunkt des Einfrierens der Probe. Um die gemessenen
Werte mit konkreten Zellzahlen korrelieren zu können, wurde die LDH-Aktivität einer Eichrei-
he bekannter Zellzahlen bestimmt und die Werte über eine Kalibrierungsgerade korreliert.
Statistische Auswertung
Die statistische Auswertung umfasste die Berechnung des arithmetischen Mittelwertes, der
Standardabweichung und die Bestimmung der p-Werte mit dem t-Test nach Student. Die Be-
zeichnung der Signifikanzniveaus erfolgte durch Sternchensymbole: * ... p < 0,05, ** ... p < 0,01,
*** ... p < 0,001.
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4 Ergebnisse und Diskussion
Das Ergebniskapitel gliedert sich in drei Teile. Der erste Teil konzentriert sich auf die drei zum
Flocken notwendigen Komponenten – Fasern, Klebstoff und Substrat – und deren Charakteri-
sierung (4.1). Der zweite Teil beschäftigt sich mit der Untersuchung der im Rahmen der Arbeit
hergestellten Modell-Scaffolds unter materialwissenschaftlichen Gesichtspunkten (4.2) und der
dritte Teil widmet sich ihrer zellbiologischen Charakterisierung (4.3).
4.1 Charakterisierung der einzelnen Komponenten
4.1.1 Fasern
Bioresorbierbare Fasern aus P3HB und PLA wurden vom Kooperationspartner (IPF Dresden)
bezogen und von der Firma SwissFlock (Stuttgart) für den Flockprozess präpariert. Für die Un-
tersuchungen standen zwei unterschiedlich präparierte P3HB-Fasersorten sowie drei verschie-
den präparierte PLA-Faserchargen zur Verfügung. Die folgende Auswertung, wurde beispiel-
haft für jeweils eine Sorte der P3HB- und PLA-Fasern vorgenommen. Die vollständige Auf-
listung der verschiedenen Fasersorten von präparierten bioresorbierbaren Fasern ist im Anhang
A.1 zu finden. Für die nachstehend beschriebenen Untersuchungen wurden folgende Fasern
ausgewählt:
• Fasern aus Polymilchsäure (PLA) auf 1 mm Länge geschnitten, mit der Flockpräparation
PLA F2808-04
• Fasern aus Polyhydroxybuttersäure (P3HB) auf 1 mm Länge geschnitten, mit der Flock-
präparation PHB F2808-02
• kommerziell verfügbare Polyamid-Flockfasern (PA) mit einer Länge von 1 mm; 6,7 dtex
(SwissFlock, Stuttgart)
Die handelsüblichen, nicht resorbierbaren PA-Flockfasern, die ebenfalls mit einer Flockpräpara-
tion versehen waren, dienten als Vergleichsproben („Positivkontrolle“). Die Charakterisierung
der Fasern erfolgte mikroskopisch, anhand von Zytotoxizitätsuntersuchungen sowie direkt in
Flockversuchen.
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Mikroskopische Untersuchung
Die Fasern wurden licht- und rasterelektronenmikroskopisch untersucht (Abb. 4.1). Dabei wur-
den sie hinsichtlich ihrer Form verglichen und die Längen sowie Durchmesser der Fasern be-
stimmt.
Die hier ausgewählten Polyamid-Flockfasern, die auch später für Herstellung der Modell-Scaf-
folds (beschrieben in Abschn. 4.2) verwendet wurden, haben eine Länge von 1 mm, einen
Durchmesser von 30 µm. Sie sind sowohl in ihrer Länge (4.1(a)) als auch im Durchmesser
(4.1(b)) einheitlich. Sie haben eine gestreckte Form, weisen zumeist gerade Schnittkanten auf
und erfüllen somit die an Flockfasern gestellten Anforderungen (Abschn. 2.2.2).
Flockfasern aus PLA waren eine der beiden untersuchten biodegradierbaren Fasersorten. Abb.
4.1(c), (d) zeigt die Aufnahmen der PLA-Fasern, die weder in Länge noch bezüglich ihres
Durchmessers einheitliche Werte aufwiesen. Die Längen (vor dem Präparieren zwischen 800
und 1100 µm) variierten bei den präparierten Fasern der Charge PLA F2808-04 zwischen 370
und 1100 µm, die Durchmesser (vor dem Präparieren zwischen 40 und 50 µm) lagen nach der
Präparation zwischen 40 und 80 µm. Bei der Erfassung der Durchmesser und Längen wurde
festgestellt, dass die Fasern in zwei Klassen unterteilt werden können: Gruppe 1 umfasst lange,
dünne und gekrümmte Fasern, Gruppe 2 dagegen kurze, dicke und gerade Fasern. Abb. A.4 (im
Anhang) verdeutlicht dies anhand eines Diagramms, in dem die Durchmesser der PLA-Fasern,
in Klassen von 10 µm unterteilt, nach ihrer Häufigkeit aufgetragen wurden. Die für die Präpara-
tion der Fasern verwendeten Chemikalien bzw. der Präparationsprozess veränderten die Gestalt
der Fasern. Die Fasern der ersten Gruppe wurden während der Präparation gekrümmt, aber in ih-
ren Abmessungen nur marginal verändert. Die Fasern der zweiten Gruppe wurden im Vergleich
zu unpräparierten PLA-Fasern (Anhang A.1) erheblich kürzer (Schrumpfung in Längsrichtung),
zugleich vergrößerte sich aber der Faserdurchmesser. Die Ursache für diese stark differierenden
Fasergeometrien innerhalb einer Präparationscharge konnte nicht vollständig geklärt werden.
Zwei mögliche Ursachen sollen hier kurz diskutiert werden: Nach dem Schmelzspinnverfah-
ren werden die Fasern verstreckt. Dadurch werden die Fasern verlängert und die Polymere,
die in der Thermoplastschmelze als ungeordnete Knäuel vorliegen, im Inneren der Fasern par-
allel ausgerichtet und gestreckt [46]. Dies führt zu einer Erhöhung der Kristallinität (Anzahl
der kristallinen Bereiche im Inneren der Faser(struktur)) und somit auch der Festigkeit der Fa-
ser. Das unterschiedliche Verhalten der Kurzfasern beim Präparieren könnte daher rühren, dass
PLA-Fasern, die nicht aus ein und demselben Spinnvorgang stammten (unterschiedliche Char-
gen), beim Schneiden der Endlosfäden in Kurzfasern gemischt wurden und somit Fasern mit
geringfügig abweichenden Eigenschaften nebeneinander vorlagen. Diese waren im geschnitte-
nen Zustand weder makro- noch mikroskopisch voneinander zu unterscheiden, reagierten aber
unterschiedlich auf die chemische Behandlung während der Präparationsschritte. Ein weiterer
möglicher Grund für das unterschiedliche Verhalten der Fasern beim Präparieren könnte folgen-
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(a) PA-Fasern - Länge (b) PA-Fasern - Durchmesser
(c) PLA-Fasern - Länge (d) PLA-Fasern - Durchmesser
(e) P3HB-Fasern - Länge (f) P3HB-Fasern - Durchmesser
Abbildung 4.1: REM-Aufnahmen der untersuchten Fasern in 100- und 400facher Vergrößerung (PA = Polyamid;
PLA = Polymilchsäure; P3HB = Poly-3-hydroxybuttersäure) (Aufnahmen: Dr. A. Springer)
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der sein: Beim Schneiden der Endlosfasern werden üblicherweise die ersten und letzten Meter
einer Spule nicht verwendet, weil diese andere Eigenschaften haben als der Rest des auf der
Spule befindlichen Fadenmaterials. Im vorliegenden Fall wurde jedoch (aufgrund der gerin-
gen Menge an zur Verfügung stehendem Fadenmaterial) das gesamte auf der Spule befindliche
Fadenmaterial und also auch die ersten und letzten Meter geschnitten, so dass bei den zur Präpa-
ration geschickten Kurzfasern Fasern unterschiedlicher Eigenschaften nebeneinander vorlagen
und sich die Präparationsschritte jeweils anders auswirkten.
Die Form und Abmessungen der Fasern veränderten sich bei den verschiedenen PLA-Faserchar-
gen in Abhängigkeit der aufgebrachten Präparation erheblich. Dies geht auch deutlich aus den
REM-Aufnahmen sowie den Häufigkeitsverteilungen der Durchmesser für die anderen PLA-
Fasersorten hervor, die im Anhang (A.1 und A.2) zu finden sind. Die im Rahmen dieser Arbeit
untersuchten PLA-Fasern erfüllten somit die an Flockfasern gestellten Anforderungen bezüg-
lich ihrer Geometrie nicht im gewünschten Maße.
Die zweite untersuchte bioresorbierbare Fasersorte bestand aus P3HB. Die REM-Aufnahmen
(Abb. 4.1(e), (f)) zeigen, dass einige Fasern zusammenklebten und nur zum Teil einzelne Fa-
sern (Einzelfilamente) vorlagen. Etwa die Hälfte der Flockpartikel lag in Form unterschied-
lich starker Faserbündel vor, die aus 2 bis 10 zusammenklebenden Einzelfilamenten bestanden
(Diagramm im Anhang A.3). Damit ergaben sich hinsichtlich des „Gesamtdurchmessers“ der
vorliegenden Flockpartikel stark abweichende Werte sowohl hinsichtlich der Abmessungen als
auch bezüglich des resultierenden Querschnittes. Die starke Verklebeneigung der Fasern erklärt
sich aus dem Herstellungsprozess [295, 250, 251]: Die P3HB-Fasern wurden als polyfile End-
losfäden aus jeweils 12 Einzelfilamenten in einem online Spinnstreckprozess (Schmelzspinnen)
hergestellt und auf Spulen gewickelt. Das P3HB kristallisiert dabei nicht während der Formge-
bung in der Fadenbildungszone, sondern wird mit vorrangig amorpher Struktur auf die Spule
gewickelt. Auf der Spule kommt es zu einer Nachkristallisation, die zu einer verstärkten Ver-
klebeneigung der amorphen Anteile der Fasern führt. In Tabelle 4.1 sind die Durchmesser der
Einzelfilamente der Fasern angegeben. Diese weisen, ähnlich den PA-Fasern, nahezu konstante
Werte auf. Die Länge der P3HB-Fasern variiert im Bereich von 650 bis 1100 µm und damit
etwas stärker als die Länge der kommerziellen PA-Fasern.
Tabelle 4.1: Abmessungen der untersuchten Fasern (Einzelfilamente)
Material Durchmesser [µm] Länge [µm]
PA 29, 01± 1, 48 1020, 13± 59, 21
PLA 50, 56 ± 9, 05 729, 26 ± 180, 07
P3HB 31, 07 ± 2, 13 869, 45 ± 92, 73
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Zytotoxizitätsuntersuchungen mit Hilfe von Transwell-Einsätzen
Eine Anwendung der Fasern zur Herstellung von Scaffolds für das Tissue Engineering kann nur
erfolgen, wenn diese toxikologisch unbedenklich sind. Für die Verwendung im Flockprozess
müssen die Fasern, um sie flockfähig zu machen, mit einer elektrostatischen Präparation ver-
sehen werden, die gewährleistet, dass die Fasern eine ausreichende Leitfähigkeit besitzen und
sich (durch Dissoziierung der Ladung auf der Faser) im elektrischen Feld entlang der Feldlinien
ausrichten können. Zur Untersuchung der Zytotoxizität wurden die Fasern genau so nachbehan-
delt, wie auch die Flockscaffolds behandelt worden wären, wenn man sie mit den PLA- bzw.
P3HB-Fasern hätte herstellen können. Die Vorgehensweise nach der Beflockung umfasste einen
Vernetzungsschritt sowie die Spülung in Wasser und Aceton. Die im Folgenden aufgeführten
Untersuchungen sollten klären, ob die auf den Fasern aufgebrachte Präparation für die Zellen
schädlich ist bzw. ob von der Präparation nach dem Vernetzen der Scaffolds sowie dem Spülen
in Aceton noch Rückstände auf den Fasern verbleiben, die ins Medium übergehen und für die
Zellen toxisch sind. Humane mesenchymale Stammzellen wurden hierzu in Transwelleinsätzen
aus Polycarbonat kultiviert. Die Membranen dieser Einsätze hatten 3 µm große Poren, durch
die Stoffwechselprodukte der Zellen sowie von den Fasern ins Medium freigesetzte Substan-
zen diffundieren können (Skizze des Versuchsaufbaus in Abschnitt 3.2). Die Zellen kommen
demzufolge nicht direkt mit den Fasern in Kontakt, können jedoch auf die von den Fasern frei-
gesetzten chemischen Verbindungen reagieren. Nachdem die Zellen 5 Tage dem Einfluss des
mit Fasern inkubierten Mediums ausgesetzt waren, wurde dessen zellschädigendes Potenzial
anhand des DNA-Gehaltes sowie der intrazellulären LDH-Aktivität der Zellen im Vergleich mit
einer Kontrolle ohne Fasern beurteilt.
Die Analyse des DNA-Gehaltes (Abb. 4.2) und der LDH-Aktivität (Abb. A.7 im Anhang) zeig-
te für die verschiedenen Fasersorten ähnliche Ergebnisse. Im Vergleich zur Kontrolle (ohne
Fasern) konnten nach fünftägiger Inkubation in Gegenwart der Fasern keine signifikanten Un-
terschiede festgestellt werden. Dies lässt die Schlussfolgerung zu, dass entweder die nach dem
Vernetzen und Spülen auf den Fasern verbleibende Präparation keine zellschädigende Wirkung
hat oder dass die Präparation durch die Spülschritte, die Teil des Herstellungsprozesses der
Flockscaffolds sind, vollständig von den Fasern entfernt worden ist.
Die statistische Analyse zeigte keine signifikanten Unterschiede zwischen den gemessenen
DNA- sowie LDH-Werten in Gegenwart und Abwesenheit verschiedener Fasersorten. Deshalb
kann davon ausgegangen werden, dass weder die Fasern, noch die auf den Fasern nach der Spü-
lung mit Ethanol, Aceton und Wasser eventuell verbliebene Präparation toxische Auswirkungen
auf die Zellen haben.
Die Biokompatibilität der hier untersuchten P3HB-Fasern wurde von verschiedenen Autoren
in Zellexperimenten bereits nachgewiesen. So konnten Wollenweber et al. zeigen, dass hu-
mane mesenchymale Stammzellen auf mit Chondroitinsulfat und/oder Kollagen I beschichte-
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Abbildung 4.2: Zytotoxizitätsuntersuchungen: DNA-Gehalt nach 5tägiger Inkubation von hMSC in mit Fa-
sern versehenem Medium; dargestellt relativ zur Kontrolle (ohne Fasern = 100 %); DNA-
Quantifizierung durch PicoGreen-Assay (n=3; MW ± Standardabweichung) (PA = Polyamid,
P3HB = Poly-3-hydroxybuttersäure, PLA = Polymilchsäure)
ten Gesticken aus schmelzgesponnenem P3HB (ebenfalls bezogen vom IPF, Dresden) proli-
ferierten und osteogen induziert werden konnten [307]. Die gleichen Scaffolds wurden, mit
Zellen vorbesiedelt, auch im Tierversuch in Nacktratten hinsichtlich ihres osteogenen Poten-
tials untersucht [240, 185]. Schmack et al. berichten über die erfolgreiche Kultivierung der
Fibroblasten-Zelllinie L929 auf plasmabehandelten textilen Flächengebilden (Gesticken) aus
P3HB [250]. Auch weltweit wird P3HB auch als potentielles Biomaterial für die Scaffoldher-
stellung untersucht, jedoch zumeist nicht in Faserform, sondern in Form von Folien, Platten
oder als schaumartige poröse 3D-Strukturen [56, 303, 157, 138, 64].
Noch intensiver als P3HB ist PLA (oft auch in Verbindung mit PGA als Kopolymer PLGA)
in den letzten Jahren als Biomaterial für Anwendungen in der Chirurgie und im Tissue Engi-
neering untersucht worden und daher als Ausgangsmaterial für die Herstellung von Scaffolds
bereits weit verbreitet [111]. PLA wird dabei sowohl zur Herstellung von porösen, schwam-
martigen Scaffolds durch Phase Separation, Porogen Leaching, Gefriertrocknung, 3D-Printing
usw. verwendet [127, 204, 260, 55, 320, 310], als auch mit Hilfe textiltechnischer Methoden
in Form von Fasern, z. B. als Vlies, Gestrick, Gewebe oder Gelfecht [130, 111] verarbeitet.
Die Biokompatibilität von PLA wurde sowohl in vitro als auch in vivo von zahlreichen Ar-
beitsgruppen nachgewiesen. Yang et al. berichteten, dass mittels Elektrospinnen hergestellte
Nanofaservliese sich als Scaffolds für das Tissue Engineering von Nerven anbieten. Sie konn-
ten mikroskopisch nachweisen, dass sich Nervenstammzellen entlang der Fasern ausrichten und
die für Nervenzellen typische Morphologie annehmen [316]. Studien über den Einfluss des Fa-
serdurchmessers auf die Proliferation und Differenzierung osteoblastärer Zellen bei elektroge-
sponnenen Scaffolds (durchgeführt mit einer MC3T3-E1 Maus-Zelllinie) haben gezeigt, dass
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die Zellen auf PLA sogar stärker proliferierten als auf der Polystyrol-Kontrolle [15]. Neben
den genannten Beispielen sind allein zum Elektrospinnen von PLA zahlreiche weitere Studi-
en verfügbar, die sich mit der Ansiedlung unterschiedlicher Zelltypen auf solchen Scaffolds
beschäftigen [324, 147, 88, 63].
Testen der resorbierbaren Fasern in Flockversuchen
Mit den oben vorgestellten PLA- und P3HB-Fasern wurden Flockversuche (Substrat: Tape;
Klebstoff: Gelatinelösung) durchgeführt. Die Proben wurden nach der Beflockung vernetzt,
gefriergetrocknet und für REM-Untersuchungen präpariert.
(a) PLA-Draufsicht (b) PLA-Längsschnitt
Abbildung 4.3: REM-Aufnahmen von in Gelatine geflockten PLA-Fasern (Aufnahmen: Dr. A. Springer)
In den Aufnahmen (Abb. 4.3) ist zu sehen, dass ein großer Teil der PLA-Fasern nach dem Spü-
len und Gefriertrocknen der beflockten Proben ausfiel. In der Draufsicht (4.3(a)) wird anhand
der in der Gelatineschicht verbliebenen Abdrücke der Fasern deutlich, dass diese zwar ein-
schießen können. Allerdings ist ebenso zu bemerken, dass die Abdrücke nicht sehr tief zu sein
scheinen (vgl. dazu auch Abb. 4.4) und die Fasern somit nicht sehr tief in die Klebstoffschicht
eindringen konnten. Dieses Phänomen wurde auch bei der Verwendung anderer Klebstoffe (z.
B. Gelatine-Resorcin- oder Gelatine-Resorcin-Glycerol-Lösungen) beobachtet und deutet dar-
auf hin, dass die Fasern im elektrischen Feld nicht ausreichend beschleunigt werden konnten,
bzw. dass sie ihre Ladungen nicht abgeben konnten. Dies würde auch mit dem beim Flocken
gemachten Beobachtungen übereinstimmen – der Applikator (und dessen Umgebung) luden
sich während des Flockvorgangs stark auf. Wird das Augenmerk auf die Form der Abdrücke
gelegt, so kann festgestellt werden, dass einige Fasern aufrecht, also senkrecht zur Klebstoff-
schicht, einschießen (runde Abrücke), viele Fasern jedoch umkippen oder sich im elektrischen
Feld nicht ausrichten und daher quer in den Klebstoff einschießen (längliche Abdrücke). Eine
weitere interessante Beobachtung lässt sich in Abb. 4.4 machen. Werden die von den Fasern
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(a) Abdrücke der PLA-Fasern (b) PLA-Faser mit dazugehörendem Abdruck
Abbildung 4.4: REM-Aufnahmen der von den Fasern hinterlassenen Abdrücke (Aufnahmen: Dr. A. Springer)
hinterlassenen Abdrücke genauer untersucht, so ist zu erkennen, dass überall dort, wo eine Fa-
ser gesteckt hat (in den Vertiefungen und an den Innenwänden der „Krater“), Rückstände zu
erkennen sind – vermutlich die Präparation der Fasern (4.4(a)). Bestätigt wird diese Vermutung
anhand von Abb. 4.4(b). In dieser Aufnahme ist die zum Abdruck gehörende Faser noch neben
demselben zu sehen. Am unteren Ende der Faser, dort, wo sie mit der Gelatine in Berührung
gekommen war, fehlt die für die Präparation typische Struktur und es ist nur noch die „blanke“
Faser zu sehen. Da dieses Phänomen mehrfach beobachtet wurde, ist es sehr wahrscheinlich,
dass die Flockpräparation nicht ausreichend fest an der Faser angebunden ist, so dass zwar die
Präparation am Klebstoff haftet, aber die Faser nicht gehalten werden konnte, da sie sozusagen
aus der Präparation herausrutscht.
Die Flockversuche mit P3HB-Fasern zeigten, dass sich die Fasern im elektrischen Feld nicht
ausrichten konnten und nahezu alle Fasern nicht senkrecht zur Klebstoffoberfläche einschießen,
sondern ungeordnet auf der Klebstoffoberfläche liegen (Abb. 4.5(a)).
Dieses ungeordnete Auftreffen der Fasern kann auf die stark abweichenden Fasergeometrien
innerhalb der P3HB-Flockpartikel zurückgeführt werden. Während sich Einzelfilamente ver-
mutlich gut entlang der Feldlinien ausrichten können, so wird diese Ausrichtung bei Flock-
partikeln, die aus mehreren Filamenten bestehen, mit zunehmender Filamentzahl schwieriger.
Weiterhin wird vermutet, dass sich die P3HB-Fasern im Applikator zwar aufladen, beim Ein-
schießen in die Klebstoffschicht jedoch nicht schnell genug entladen können, so dass sie sich,
bedingt durch den Ladungsüberschuss, abstoßen und in die Gelatineschicht fallen [227]. Nach
dem Vernetzen und Trocknen der Scaffolds fallen viele Fasern aus, da sie nicht ausreichend fest
in der Klebstoffschicht verankert sind.
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(a) Foto des Scaffolds nach dem Trocknen (b) ESEM-Aufnahme
Abbildung 4.5: Foto eines Scaffolds mit P3HB-Fasern (a) und elektronenmikroskopische Aufnahme im ESEM-
Modus (b); (ESEM-Aufnahme: Dr. A. Springer)
Zusammenfassung der Faseruntersuchungen
Die mikroskopische Untersuchung der Fasern hat gezeigt, dass die zur Verfügung stehenden
bioresorbierbaren Fasern hinsichtlich ihrer Form und ihren Abmessungen innerhalb einer Char-
ge sehr unterschiedlich waren. In Flockversuchen erwiesen sich diese Fasern als schlecht flock-
bar. Obwohl es noch nicht möglich war, Flockscaffolds mit resorbierbaren Fasern aus PLA
bzw. P3HB herzustellen und in Zellkulturexperimenten zu untersuchen, konnte doch anhand
von Zytotoxizitätsuntersuchungen der Fasern nachgewiesen werden, dass von ihnen, bzw. von
möglicherweise auf den Fasern nach den Vernetzungs- und Spülschritten verbleibenden Präpa-
rationsresten, keine zytotoxischen Effekte ausgehen. Es kann daher angenommen werden, dass
vollständig resorbierbare Scaffolds, die mit Fasern aus PLA oder P3HB (nach Optimierung der
Fasergeometrien und Flockeigenschaften) hergestellt werden, für die Kultivierung von Zellen
geeignet sind.
4.1.2 Klebstoffe
Der Klebstoff ist die zweite für die Beflockung erforderliche Komponente. Durch das Auf-
tragen des Klebstoffs auf das Trägermaterial soll eine möglichst glatte, klebende Oberfläche
erzeugt werden, die eine notwenige Vorraussetzung für den Flockprozess darstellt. Der folgen-
de Abschnitt zeigt die Vorgehensweise bei der Entwicklung des biologischen Flockklebstoffs.
Zunächst wurden eine Reihe von Biomaterialien in Flockversuchen bezüglich ihrer Eignung als
Flockklebstoff untersucht und eines als Basiskomponente ausgewählt. Diese wurde dann in an-
schließenden Versuchen modifiziert und hinsichtlich der Verankerung der Fasern mikroskopisch
untersucht sowie anhand von Zytotoxizitätsuntersuchungen charakterisiert.
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Anforderungen an den Klebstoff
Die DIN EN 923 definiert einen Klebstoff als einen nichtmetallischen Stoff, der Werkstoffe
durch Oberflächenhaftung (Adhäsion) so verbinden kann, dass die Verbindung eine ausreichen-
de innere Festigkeit (Kohäsion) besitzt [73]. Damit ein Klebstoff für den Flockprozess anwend-
bar ist, muss er die in Abschnitt 2.2.2 beschriebenen Anforderungen erfüllen. Für die Verwen-
dung der Scaffolds im Tissue Engineering muss der Klebstoff zusätzlich biokompatibel sein, d.
h. weder der Klebstoff selbst noch seine Abbauprodukte dürfen toxisch, teratogen, kanzerogen
oder mutagen sein. Zudem muss er sterilisierbar sein und auch in feuchter Umgebung, wie in
der Zellkultur oder im menschlichen Körper, eine starke Kohäsion sowie eine gute Bindung so-
wohl zum Substrat als auch zu den Fasern aufweisen. Aufgrund dieser Anforderungen kommen
für die Scaffoldherstellung mit Hilfe der Beflockung als Basismaterialien für den Klebstoff zur
Erzeugung der Klebeschicht nur biologische Substanzen in Frage.
Auswahl des Basismaterials in Flockversuchen
Auf der Suche nach einem geeigneten Klebstoff wurden Gelatine, Chitosan, Stärke, Hyaluron-
säure, Methylcellulose, Pektin und Kollagen zur Erzeugung einer klebenden Schicht genutzt
und in Flockversuchen untersucht. Als Substrat diente bei diesen Versuchen eine Membran aus
mineralisiertem Kollagen (Tape; genauere Charakterisierung in Abschn. 4.1.3). Die Beflockung
erfolgte mit handelsüblichen Flockfasern aus Polyamid (PA, Firma SwissFlock).
Chitosan gehört zur Gruppe der Polysaccharide und wird durch Deacetylierung aus Chitin her-
gestellt, welches in den Außenskeletten von Schalentieren (Bsp. Krebse, Krabben) sowie in
Insektenpanzern vorkommt. Durch Lösen in verdünnter Säure konnten hochviskose Chitosan-
lösungen hergestellt und als Klebstoff in Flockversuchen getestet werden. Besonders interessant
war die Verwendung von Chitosan zum einen, weil dieses Polymer im Bereich des Tissue En-
gineering oft untersucht und seine guten Eigenschaften in Bezug auf Wundheilung und Bio-
komaptibilität hervorgehoben wurden [42, 126, 160, 211]. Zum anderen bestand die Aussicht,
durch die Aufbringung von Chitosanfasern auf eine mit einem Chitosanklebstoff beschichtete
Chitosanfolie, monolithische Scaffolds herzustellen, bei denen durch die Gleichheit der ver-
wendeten Materialien eine besonders feste Verbindung zwischen Fasern, Klebstoff und Träger-
material erzielbar sein sollte.
Hyaluronsäure ist ein Glykosaminoglykan und kommt u. a. im menschlichen Bindegewebe als
Bestandteil der ECM und in der Synovialflüssigkeit der Gelenke vor [163]. Im Tissue Enginee-
ring wird sie häufig als Beschichtungen oder als Gel eingesetzt [120, 318]. Sie ist in der Lage,
große Mengen Wasser zu binden und sehr viskose Lösungen zu bilden. Besonders interessant
ist sie für das TE von Knorpel, da sie eine der Hauptkomponenten der nativen Knorpelma-
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trix darstellt. In Scaffolds für diese Anwendungen wird sie oft gemeinsam mit Gelatine und
Chondroitin-6-Sulfat bzw. mit Kollagen eingesetzt [52, 84].
Stärke, Pektin und Methylcellulose sind Polysaccharide pflanzlicher Herkunft, die ebenfalls in
Flockversuchen untersucht wurden. Stärkeleim entsteht durch Erhitzen einer Suspension von
Stärke in Wasser. Native Stärke, die in Wasser nicht löslich ist, kann durch Erwärmen einer
Stärke-Wasser-Suspension über die Verkleisterungstemperatur von 65 °C in eine lösliche Form
überführt und verkleistert werden. In dieser Form wurde sie als Flockklebstoff getestet. Methyl-
cellulose ist eine von Cellulose abgeleitete Verbindung und kommt z. B. als Hauptbestandteil in
vielen Tapetenkleistern vor. In der Medizin werden wässrige Methylcelluloselösungen u. a. als
„künstliche Tränenflüssigkeit“ verwendet und in der pharmazeutischen Industrie kommt sie als
Hilfsstoff in der Arzneimittelherstellung, z. B. als Gelbildner, zum Einsatz. Für die hier durch-
geführten Versuche wurde sie in kaltem Wasser gelöst, wodurch sich ein Gel bildete, welches
dann versuchsweise als Flockklebstoff verwendet wurde.
Pektine sind klebrige Polysaccharide, die als Hauptbestandteil Polygalakturonsäure enthalten
und in pflanzlichen Zellwänden vorkommen, wo sie u. a. Stütz- und Festigkeitsfunktionen über-
nehmen [119]. Angewendet werden Pektine hauptsächlich in der Lebensmittelindustrie, z. B.
zur Herstellung von Gelees oder Fruchtgummis. Aber auch in der pharmazeutischen Industrie
sind Pektine als Bestandteil von Wundheilungssalben oder bei der Einkapselung von Medika-
menten mit einem Pektinfilm zu finden [118].
Aus der Klasse der Proteine wurden Kollagen und Gelatine untersucht. Kollagen ist das im
Menschen am häufigsten vorkommende Protein. Es ist Bestandteil einer Vielzahl von Gewe-
ben (Bsp. Haut, Knochen, Knorpel). Kollagen besteht aus drei Proteinketten, die umeinander
gewunden sind (tripelhelikaler Aufbau) und bildet sehr zugfeste Fibrillen aus. Aufgrund seiner
zentralen Rolle in menschlichen (und tierischen) Geweben wurde es hinsichtlich seiner Eignung
als Klebstoff untersucht. Das hierfür verwendete Kollagen war das gleiche, aus dem auch die
Tapes (Abschn. 4.1.3) hergestellt wurden.
Gelatine, die durch Hydrolyse aus Kollagen hergestellt wird, ist als Grundsubstanz zahlreicher
Klebstoffe seit langem bekannt und wird aufgrund ihrer Verarbeitungstemperatur zwischen 45
und 65 °C als Warmleim bezeichnet [112]. Sie ist eines der wichtigsten technisch genutzten Bio-
polymere und hat zahlreiche Anwendungen z. B. in der Fotoindustrie, in der Lebensmittelpro-
duktion (als Geliermittel, Filmbildner, Schaumbildner etc.), in Kosmetika, in der pharmazeuti-
schen Industrie zur Kapselherstellung, in der Chirurgie in Form von blutstillenden Schwämmen
oder in medizinischen Klebstoffen [14, 37]. Die Eigenschaft der Gelatine, thermoreversible Ge-
le zu bilden, ist dabei für einige Anwendungen von besonderer Wichtigkeit. Im Tissue Enginee-
ring wird sie zur Herstellung von Scaffolds oder für Beschichtungen verwendet [5, 52, 58, 84].
Die untersuchten Materialien wurden im Hinblick auf ihre Eignung als Flockklebstoff beurteilt,
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indem sie in Flockversuchen zum Erzeugen einer klebenden Schicht genutzt wurden. Bewer-
tet wurden dabei Faktoren wie Verarbeitbarkeit, Handhabbarkeit und Stabilisierung der Fasern
durch die Klebstoffschicht. Die Ergebnisse sind in Tab. 4.2 aufgeführt. Um die Versuche zu
bewerten, wurde eine Einteilung in + und − vorgenommen. Vor der Beflockung wurde der
Klebstoff in eine auf dem Trägermaterial befindliche Schablone gegossen. Anschließend wurde
durch Abziehen mit einem Glasstab oder Rakel eine für die Beflockung notwendige glatte Ober-
fläche erzeugt. Dabei wurde geprüft, ob sich der Klebstoff in diesem Schritt gut zu einer glatten
Oberfläche verarbeiten ließ. Beim Abziehen des Klebstoffs durften sich keine Klümpchen bil-
den. Weiterhin war wichtig, dass der Klebstoff nach dem Abziehen noch beflockbar war, d. h.
es durfte sich keine Haut gebildet haben, die ein Eindringen der Flockfasern verhindern würde.
Diese Faktoren wurden unter dem Punkt „Verarbeitbarkeit“ zusammengefasst und mit + und
− bewertet (Tab. 4.2, zweite Spalte). Nach dem Flocken wurde das Flockbild visuell beurteilt
und die Bewertung in der dritten Spalte der Tabelle 4.2 erfasst. Dabei wurde die Faserausrich-
tung nach dem Flocken geprüft, wobei wichtig war, dass die Fasern annähernd senkrecht zur
Klebstofffläche eingeschossen und nicht umgefallen waren und damit in der Klebstoffschicht
lagen. Die vierte Spalte der Tab. 4.2 beinhaltet die Beurteilung der Faserhaftung während bzw.
nach den auf die Beflockung folgenden Arbeitsschritten, der Vernetzung und der Trocknung.
Hochgestellte Zahlen, die an den gesetzten + und − stehen, dienen der näheren Erläuterung.
Tabelle 4.2: In Flockversuchen als Klebstoffe getestete Biopolymere
Polymer Verarbeitbarkeit visuelle Beurteilung
des Flockbildes
direkt nach
Beflockung
Beurteilung nach
Vernetzung und
Trocknung
Chitosan + 1,4,9 − 10,11 − 13,17
Kollagen + 1,4,7,9 − 10,11 − 13,15
Gelatine +(+) 2,5,6,7,8 ++ 12 + 14,16
Hyaluronsäure + 1,4,9 − 10,11 − 13,17
Methylcellulose ++ 1,4,9 − 10,11 − 18
Pektin − 3,9 − 10,11 − 13,15
Stärkekleister +1,7,8,9 + 12 − 15
Legende zu Tab. 4.2
1 lässt sich sehr gut abziehen
2 schnelle Verarbeitung nötig
3 tw. Klümpchenbildung beim Abziehen des Klebstoffs
4 kann bei Raumtemperatur aufgerührt und verarbeitet werden (keine Heizplatte
notwendig)
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5 muss temperiert werden, um Gießen und Abziehen zu ermöglichen
6 hochprozentige Lösungen sind aufgrund ihrer schnellen Gelierung nicht geeignet
7 Verarbeitbarkeit stark abhängig von Konzentration und Temperatur des Klebstoffs
8 Lösungen können in vielen Konzentrationen hergestellt werden
9 keine Hautbildung
10 Fasern fallen um -> sehr ungleichmäßig ausgerichtet oder liegen bereits direkt
nach dem Flocken in der Klebstoffschicht
11 aufgrund der eingeschränkten Löslichkeit in Wasser nur sehr geringe Konzentra-
tionen möglich -> Feststoffgehalt zu gering um Fasern ausgerichtet festzuhalten
12 Faserausrichtung nach dem Flocken nahezu senkrecht zum Substrat
13 Vernetzung mit EDC sowie Spülung in Wasser bewirkt großen Faserverlust
14 Vernetzen und Spülen ok
15 Fasern fallen nach dem Trocknen aus und liegen lose auf dem Substrat -> keine
feste Verbindung zum Substrat nach dem Trocknen
16 gute Faserhaftung sowie gute Verbindung zum Substrat nach Trocknung
17 Fasern fallen bei der Präparation für die Mikroskopie aus
18 Fasern nach Vernetzen noch auf Scaffold, liegen aber vollständig in Klebstoff-
schicht
Die in der Tabelle aufgeführten Ergebnisse lassen sich wie folgt kurz zusammenfassen: Chi-
tosan, Kollagen, Hyaluronsäure und Methylcellulose zeichneten sich durch ihre gute bis sehr
gute Verarbeitbarkeit aus. Diese Materialien konnten bei Raumtemperatur verarbeitet werden
und es kam nicht zur Bildung einer Haut, die ein Eindringen der Fasern verhindert. Aufgrund
der geringen Löslichkeit dieser Biopolymere in Wasser (bzw. in verdünnter Säure bei Chitosan)
war der Feststoffgehalt der Klebstofflösung nur sehr gering. Es konnten Lösungen hergestellt
werden, deren Konzentration lediglich zwischen 0,5 % (Hyaluronsäure) und 2-3 % (Methylcel-
lulose, Chitosan) lag. Dies führte dazu, dass viele Fasern beim Eindringen in den Klebstoff
von diesem nicht senkrecht zur Oberfläche ausgerichtet festgehalten werden konnten, sondern
kippten und in die Klebstoffschicht fielen. Fasern, die einschossen, nachdem bereits einige der
Fasern im Klebstoff lagen, wurden dann von diesen stabilisiert und aufrecht festgehalten, so
dass nach der Beflockung auch senkrecht ausgerichtete Fasern zu sehen waren. Bereits das Ver-
netzen und Trocknen dieser Proben hatte einen großen Faserverlust zur Folge. Beim Zerteilen
der Proben für mikroskopische Untersuchungen fielen dann auch die noch auf dem Scaffold
verbliebenen Fasern aus. Auch dies ist auf den geringen Feststoffgehalt der Proben zurück-
zuführen, da nach dem Trocknen nicht genug Festsubstanz übrig war, um die Fasern fest im
Klebstoff zu verankern. Die genannten Biopolymere erwiesen sich somit als nicht geeignet.
Ähnliche Probleme zeigten sich bei der Verwendung der Pektinlösung als Klebstoff. Pektin ließ
sich nur in geringen Konzentrationen (max. 4 %) lösen und es kam zur Klümpchenbildung, was
die Verarbeitbarkeit, speziell die Erzeugung einer glatten Klebstoffschicht, erschwerte. Durch
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den niedrigen Feststoffgehalt fielen auch hier die Fasern in die Klebstoffschicht und wurden
nicht senkrecht ausgerichtet festgehalten. Pektin war daher als Flockklebstoff nicht geeignet.
Die Tests mit Stärke als Klebstoff zeigten, dass die Verarbeitung von 20-30 %igen Lösungen
und auch die Faserausrichtung nach der Beflockung sehr gut war. Nach dem Trocknen bildeten
sich allerdings auf dem Substrat Inseln mit Fasern (leopardenfellähnlich). Es konnte keine feste
Verbindung zwischen Klebstoff und Trägermaterial erreicht werden und es lag keine homogen
beflockte Oberfläche vor. Die Fasern fielen nach dem Trocknen bei Beanspruchung (Kratztest
bzw. Schneiden für Mikroskopie) aus, da auch hier die Verbindung von Klebstoff und Faser
nicht ausreichend fest war.
Bei der Verwendung von Gelatine als Flockklebstoff wurden in den Versuchen die besten Er-
gebnisse erzielt. Gelatine
• konnte zur Erzeugung einer klebrigen Schicht verwendet werden
• konnte im Vergleich zu anderen untersuchten Biopolymeren in einem breiten Bereich von
Konzentrationen verwendet werden
• ermöglichte beim Flocken die Ausrichtung der Fasern nahezu senkrecht zum Trägerma-
terial
• bot den Fasern auch nach den Spül- und Vernetzungsschritten noch ausreichend Halt
• wies auch nach dem Trocknen der Proben eine feste Verbindung zu den Fasern (und auch
zum Substrat) auf.
Die Anwendung von Gelatine als Flockklebstoff ist jedoch etwas aufwendiger als bei den an-
deren untersuchten Biopolymeren, da sie nur bei Temperaturen über 40 °C flüssig ist und ver-
arbeitet werden kann. Trotz dieses Nachteils erfüllte Gelatine von den in diesem Abschnitt
beschriebenen Klebstofflösungen die Voraussetzungen für einen Flockklebstoff am besten und
wurde deshalb als Basismaterial für den zu entwickelnden Klebstoff ausgewählt.
Biologische Klebstoffe auf Basis von Gelatine
Für die folgenden Versuche wurde eine hochbloomige Gelatine (250 g Bloom) gewählt, da diese
im Vergleich zu niedrigbloomigen Gelatinen eine höhere Gelfestigkeit besitzt. Sie weist einen
geringeren Abbaugrad als niedrigbloomige Gelatine auf, so dass sie von ihrer Struktur her näher
an jene des Kollagens herankommt.
Test in Flockversuchen
Erste grundlegende Versuche zur Entwicklung eines biologischen Flockklebstoffs wurden mit
den bereits im vorherigen Abschnitt erwähnten handelsüblichen Polyamidfasern (PA, 1 mm,
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6,7 dtex) durchgeführt. Mit dem Ziel, Gelatinelösungen als biologische Flockklebstoffe zu eta-
blieren, wurden zunächst Lösungen verschiedener Konzentrationen hinsichtlich ihrer Verarbeit-
barkeit und Eignung untersucht, um eine für die vorgesehene Anwendung optimale Konzentra-
tion zu ermitteln. Diese musste einerseits so niedrig sein, dass die Gelatine flüssig genug war
und nicht während der Verarbeitung bzw. vor dem Einschießen der Fasern gelierte, während sie
andererseits hoch genug sein musste, um eine gute Ausrichtung und Verankerung der Fasern
senkrecht zur Klebstoffschicht zu gewährleisten.
Die folgende Tabelle 4.4 enthält eine Aufstellung der auf Gelatine basierenden Klebstoffe sowie
die qualitative Beurteilung der Resultate der Flockversuche, in denen sie getestet wurden. Die
Gelatinegemische GeN, GeHya, GeM, GeFibKoll, GeP, GeGl, GeGlD und GeGlS basierten auf
20 %igen Gelatinelösungen; bei GeR und GeRGl wurden neben 20 auch 30 %ige Gelatinelö-
sungen als Grundlage verwendet. Die genauen Verhältnisse der Mischungen sind in Tabelle 3.3
aufgeführt.
Untersucht wurden zunächst Gelatinelösungen zwischen 5 und 50 Gew-%. Eine Gelatinelösung
mit einem Gelatinegehalt von 5 Gew-% kann zwar beflockt werden, weist aber erheblich mehr
liegende Fasern auf als eine Gelatinelösung mit 20 Gew-% Gelatine. Lösungen in Konzentra-
tionen von 20-30 Gew-% konnten bei ausreichend hohen Temperaturen (mindestens 45 °C) gut
verarbeitet werden.
In den Flockversuchen wurden die Gelatinelösungen mit einer Temperatur von 55 °C aufge-
tragen. Während des Abziehens und der darauf folgenden Beflockung kühlten sie auf Raum-
temperatur ab. Beim Abkühlen einer wässrigen Gelatinelösung beginnt deren physikalische
Vernetzung (Gelierung). Zuerst nimmt die Viskosität der Lösung zu, bis sich dann ein Gel
bildet. Oberhalb einer Temperatur von 35-40 °C liegen die Gelatinemoleküle als ungeordne-
te Knäuel vor. Wird diese Temperatur beim Abkühlen der Lösung unterschritten, kommt es
zur Ausbildung von helikalen Bereichen in den Polymerketten (durch Bildung intramolekularer
Wasserstoffbrückenbindungen), die das Molekül teilweise versteifen. Durch die nicht helicier-
ten Bereiche ist das Molekül jedoch weiterhin weitestgehend flexibel. Zwischen den helikalen
Bereichen kommt es dann zur Ausbildung intermolekularer H-Brückenbindungen und somit zu
einer räumlichen Vernetzung der Gelatineketten. Eine genaue Erklärung des Mechanismus der
Gelbildung (besonders der Vernetzung der helikalen Bereiche untereinander) steht noch aus, so
dass in der Literatur verschiedene Modelle dafür zu finden sind [14, 151, 164].
Die beim Abkühlen der Gelatinelösung einsetzende Gelbildung hat in Bezug auf die Verwen-
dung der Gelatine als Klebstoff beim Flocken einen Vor- und einen Nachteil: Vorteilhaft ist,
dass die eingeschossenen Fasern schon kurz nach ihrem Einschießen in die Klebstoffschicht
sehr gut gehalten werden und deren Ausrichtung senkrecht zur Klebstoffoberfläche erhalten
bleibt. Nachteilig wirkt sich die einsetzende Gelierung jedoch auf das Zeitfenster aus, innerhalb
dessen der Klebstoff beflockbar ist (offene Zeit). Zu beachten ist daher, dass der Flockvorgang
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Tabelle 4.4: In Flockversuchen getestete Klebstoffe auf Gelatine-Basis und deren Bewertung nach der Be-
flockung. Verwendete Abkürzungen: Ge = Gelatine, GeN = Gelatine gelöst in NaCl, GeHya =
Gelatine-Hyaluronsäure, GeM = Gelatine-Manugel, GeFibKoll = Gelatine-fibrilliertes Kollagen, GeSt
= Gelatine-Stärke, GeGl = Gelatine-Glycerol, GeR = Gelatine-Resorcin, GeRGl = Gelatine-Resorcin-
Glycerol, GeGlD = Gelatine-Glycerol-Dextrin, GeGlS = Gelatine-Glycerol-Saccharose.
Klebstoff Beurteilung Bemerkungen
5%ige Ge - sehr dünnflüssig, läuft unter Schablone, Fasern haben
keinen Halt und kippen um
10%ige Ge + gut verarbeitbar, Feststoffgehalt sehr gering -> keine
gute Faserausrichtung
20%ige Ge +++ gut verarbeitbar
30%ige Ge + lässt sich noch verarbeiten, wenn Sol auf ausreichend
hohen Temperaturen gehalten wird
40%ige Ge - nicht verarbeitbar, geliert beim Abziehen
50%ige Ge – nicht verarbeitbar, geliert tw. schon beim Aufbringen
auf das Substrat
GeN ++ kein erheblicher Unterschied zu reiner Gelatinelösung
GeHya + kein erheblicher Unterschied zu reiner Gelatinelösung
GeM + kein erheblicher Unterschied zu reiner Gelatinelösung
GeFibKoll + kein erheblicher Unterschied zu reiner Gelatinelösung
GeP - Klümpchenbildung
GeR +++ eignen sich nach Anpassung der Vorgehensweise sehr
gut
GeGl + kein erheblicher Unterschied zu reiner Gelatinelö-
sung; nach dem Trocknen fallen alle Fasern aus (wenn
zu hoher Anteil an Glycerol)
GeRGl + kein erheblicher Unterschied zu reiner Gelatinelösung
GeGlD + kein erheblicher Unterschied zu reiner Gelatinelösung
GeGlS + kein erheblicher Unterschied zu reiner Gelatinelösung
erfolgen muss, bevor die Gelatinelösung zu einem Gel erstarrt ist bzw. bevor sich eine Haut auf
der Oberfläche gebildet hat, die ein Eindringen der Fasern in die Klebstoffschicht behindert. Bei
hochkonzentrierten Lösungen (40 und 50 Gew-%) kam es bereits beim Auftragen und Abziehen
der Klebstofflösung zum Gelieren. Gelatinelösungen dieser Konzentrationen sind daher für die
vorgesehene Anwendung nicht geeignet.
Der Klebstoff muss neben seiner Aufgabe, die Fasern zu stabilisieren, auch die Fähigkeit haben,
die Ladungen ableiten zu können und aus diesem Grund eine gewisse Leitfähigkeit aufweisen.
Diese Leitfähigkeit ist bei Verwendung von wasserhaltigen Klebstoffen (wie den hier vorgestell-
ten) meist ausreichend. Bei Gelatinelösungen steigt die Leitfähigkeit mit zunehmender Tempe-
ratur und Konzentration der Lösungen an (Diagramm A.8 im Anhang). Durch Zugabe von NaCl
konnte die Leitfähigkeit der Lösungen darüber hinaus bei Bedarf in einem weiten Bereich ein-
gestellt und angepasst werden (Diagramm A.9 im Anhang). Die Leitfähigkeit der Lösungen ist
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demzufolge für die Anwendungen der auf Gelatine basierenden Klebstofflösungen kein limitie-
render Faktor.
Ein Großteil der in der Tabelle 4.4 aufgeführten Klebstoffvarianten eignete sich grundsätzlich
für eine Anwendung im Flockprozess.
Bei Verwendung der Klebstoffe GeHya, GeM und GeFibKoll konnten, verglichen mit einer
Gelatinelösung ohne Zusätze, sowohl makroskopisch als auch im mikroskopischen Bild keine
erheblichen Unterschiede bezüglich der Faserausrichtung festgestellt werden. Ihre Verarbeitbar-
keit hing maßgeblich von der Konzentration der zugrunde liegenden Gelatinelösung ab. Durch
die beschränkte Löslichkeit der Zusätze, die nur in geringen Konzentrationen im Klebstoff vor-
handen waren, ergaben sich keine Unterschiede im Vergleich zu den Gelatinelösungen ohne
diese Zusätze.
Glycerol wird Klebstoffen als Weichmacher zugesetzt, um sie elastischer zu machen. Gelati-
neklebstoffe, die geringe Mengen an Glycerol enthielten (bis 5 Gew-%), zeigten während der
Beflockung keinen Unterschied zu Gelatinelösungen ohne Zusätze. War der Anteil an Glycerol
aber höher, fiel ein Teil der Fasern beim Gefriertrocknen aus (Abb. 4.6(b)).
(a) niedriger Anteil an Glycerol (1 %) (b) hoher Anteil an Glycerol (10 %)
Abbildung 4.6: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen von mit Gelatine-Glycerol-Klebstoffen hergestell-
ten Flockstrukturen. Einfluss des Glycerolgehalts die Faserhaftung.
Die Beobachtung, dass die Fasern bei hohen Glycerolgehalten des Klebstoffes nicht gut haf-
ten, deckt sich mit der Aussage von Bersev und Liebscher, die darauf hinweisen, dass die den
Klebstoffen zugesetzten Weichmacher zwei Einflüsse haben: Sie erhöhen einerseits die Ge-
schmeidigkeit des Klebstofffilms, verringern aber andererseits dessen mechanische Festigkeit
und Adhäsion [26].
Braunwald und Tatooles beschrieben 1966 einen Klebstoff, der aus einer wässrigen Lösung
von Gelatine und Resorcin bestand und mit Hilfe von Formaldehyd und Glutaraldehyd vernetzt
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wurde. Seither wurde dieser Klebstoff zum Verschluss von Aortendissektionen, zur Blutstillung
sowie für Klebungen an der Lunge eingesetzt und in zahlreichen Studien untersucht [37, 114,
135, 155, 219, 262, 271, 305]. Durch die Zugabe von Resorcin zum Gelatineklebstoff wurde
die Gelierfähigkeit der Gelatine beeinträchtigt. Vorteilhaft war jedoch, dass es möglich war von
diesen Klebstoffen Lösungen zu erzeugen, die 30 Gew-% Gelatine enthielten und trotzdem noch
gut verarbeitbar waren. Beim Flocken in diese Klebstoffe konnten allerdings viele Fasern nicht
senkrecht zur Klebstoffoberfläche gehalten und somit keine einheitliche Ausrichtung der Fasern
erzielt werden (Abb. 4.7(a)). Einige Fasern fielen um und lagen in der Klebstoffschicht, wodurch
diese uneben wurde. Durch eine Veränderung im Verfahrensablauf konnte die Faserausrichtung
nach dem Flocken jedoch erheblich verbessert werden (Abb. 4.7(b)).
(a) Vernetzung nach Beflockung (b) Vernetzungsauslösung vor Beflockung
Abbildung 4.7: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen von mit Gelatine-Resorcin-Klebstoffen hergestell-
ten Flockstrukturen. Einfluss des Verfahrensablaufs auf die Faserausrichtung (Aufnahmen: Dr. A.
Springer)
Bei der bisherigen Vorgehensweise reichte die beim Abkühlen auf Raumtemperatur einsetzende
physikalische Vernetzung der Gelatine (Gelierung) aus, um die Fasern ausgerichtet festzuhal-
ten. Durch die Zugabe von Resorcin wurde die physikalische Vernetzung der Gelatinelösung
beeinträchtigt und wesentlich verlangsamt. Daraus ergaben sich folgende Vorteile: Einerseits
konnten höher konzentrierte Lösungen verwendet werden und andererseits konnte die „offe-
ne Zeit“, also die Zeit, in der der Klebstoff verarbeitbar war, erheblich verlängert werden. Die
lange Verarbeitbarkeit wirkte sich jedoch nachteilig auf die Faserstabilisierung beim Flocken
aus. Um die Faserausrichtung zu verbessern, wurde der Vernetzungsschritt durch Aufsprühen
der Verentzerlösung (Glutaraldehyd (GA)) auf den in die Schablone gegossenen und abgezo-
genen Klebstoff direkt vor dem Beflocken ausgelöst, was dazu führte, dass die Fasern in eine
sich vernetzende Schicht eingeschossen und besser ausgerichtet festgehalten wurden. Daraus
resultierte ein erheblich besseres Flockbild sowie eine gleichmäßige Klebstoffschicht. Durch
die Zugabe des Vernetzers konnte die Gelierungsreaktion gezielt gestartet werden, so dass der
gesamte Prozess nicht mehr so stark zeitabhängig war und leichter reproduzierbar wurde. Auch
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die Verarbeitbarkeit des Klebstoffs war nicht mehr in dem für Gelatine üblichen Ausmaß tem-
peraturabhängig, da die GeR-Klebstoffe auch bei Temperaturen unter 45 °C verarbeitet werden
konnten.
Im fertigen beflockten Konstrukt wird angestrebt, dass der Klebstoff im trockenen Zustand et-
wa 1/10 der Faserlänge bedeckt. Dieser Wert wird durch zwei Faktoren beeinflusst. Zum einen
durch die Höhe der verwendeten Schablone als Maß dafür, wie hoch die aufgetragene Kleb-
stoffschicht (Nassfilmstärke) ist, in die die Fasern einschießen und zum anderen durch den
Trockengehalt des Klebstoffs (also die Substanzmenge, die nach dem Trocknen übrig bleibt,
um die Faser zu halten). Diese beiden Faktoren können in gewissem Rahmen aufeinander ab-
gestimmt und angeglichen werden, indem für Klebstoffe mit geringem Feststoffgehalt stärkere
Schablonen verwendet werden, um eine höhere Klebstoffschicht auf dem Substrat zu erzeugen.
Diese darf jedoch nicht zu hoch sein, da sonst die Bewegungsenergie der Faser nicht ausreicht,
damit diese bis auf das Substrat vordringen kann.
Bei industriell eingesetzten Flockklebstoffen liegt die Trockensubstanz oft bei 38-50 %. Die
Trockensubstanzen der hier untersuchten Klebstoffe auf Gelatinebasis waren geringer (siehe
Anhang Abb. A.10), reichten jedoch aus, um die Fasern fest im Klebstoff zu verankern.
Grenzfläche Klebstoff-Faser
Der Klebstoff hat die Aufgabe, die Fasern fest auf dem Substrat zu verankern. Dabei ist ent-
scheidend, wie gut die Faser in den Klebstoff eindringt und von diesem benetzt wird.
Abbildung 4.8: Schema zur Benetzung der Faser mit Klebstoff (nach [325])
Ein Maß für die Benetzungsgüte ist der Kontaktwinkel zwischen Faseroberfläche und Klebstoff.
Je niedriger der Wert des Kontaktwinkels ist, desto besser ist die Benetzungsgüte, d. h. desto
besser spreitet der Klebstoff auf der Oberfläche der Faser (Abb. 4.8).
Bei der mikroskopischen Analyse der Flockproben wurden die Kontaktwinkel beim Übergang
von Klebstoff zu Faser untersucht. Alle hier untersuchten, auf Gelatine basierenden Klebstof-
fe zeigten ideales Spreiten (Abb. 4.9 zeigt beispielhaft die Grenzfläche Klebstoff-Faser für 2
58
4 Ergebnisse und Diskussion
(a) PA-Faser in Gelatine-NaCl-Klebstoff (b) PA-Faser in Gelatine-Resorcin-Klebstoff
Abbildung 4.9: REM-Aufnahmen des Übergangs Klebstoff-Faser beispielhaft für 2 der untersuchten Klebstoffe.
Nahaufnahmen des direkten Übergangs von Gelatine zu Faser direkt auf der Faseroberfläche
Klebstoffe). Der Kontaktwinkel zwischen Faser und Klebstoff war sehr klein bzw. nahezu Null
(Abb. 4.9). Die Faser ist von einer "Manschette"des Klebstoffs eingehüllt, die allmählich breiter
wird und dann in die Klebstoffschicht übergeht. Diese Manschette, die die Faser gleichmäßig
umschließt, trägt wesentlich zu einem festen Verbund zwischen Klebstoff und Faser bei.
Zytotoxizitätsuntersuchungen der Klebstoffe
Eine wichtige Eigenschaft der Klebstoffe ist deren toxikologische Unbedenklichkeit. Auch
wenn die Zellen nicht zwangsläufig auf dem Klebstoff adhärieren müssen (dies sollen sie ja
an den Fasern tun), dürfen von ihm keine zellschädigenden Substanzen freigesetzt werden. Die
Untersuchung der Klebstoffe in der Zellkultur erforderte deren chemische Vernetzung, um das
Auflösen der Gelatine im Zellkulturmedium zu verhindern. Die Vernetzung erfolgte mit EDC,
einem wasserlöslichen Carbodiimid-Derivat, das neben anderen Vernetzern häufig bei der Her-
stellung von Scaffolds angewendet wird [159, 225, 285] (ausführlicher zur Vernetzung der Scaf-
folds in Abschnitt 4.2.3).
Nach 24 stündiger Inkubation der humanen mesenchymalen Stammzellen mit dem von den
Klebstoffen abgenommenen Medium traten nur geringe Unterschiede in der LDH-Aktivität der
Zellen auf (Abb. 4.10). Auffällig ist, dass die Zellen bei allen Klebstoffen, die Glycerol enthiel-
ten (GeGlD, GeGlS, Ge1Gl, Ge5Gl; in Abb. 4.10 durch eine Umrandung hervorgehoben) nied-
rigere LDH-Aktivitäten zeigten als bei den anderen Klebstoffzusammensetzungen. Signifikant
waren die Unterschiede im Vergleich zu GeN jedoch nur für Ge5Gl (p = 0,0135) und GeGlS
(p = 0,0415). Der Klebstoff mit dem höchsten Gehalt an Glycerol (Ge5Gl) hatte den niedrigs-
ten Wert für die LDH-Aktivität der Zellen. Glycerol, das – wie bereits erwähnt – Klebstoffen
als Weichmacher zugesetzt wird, hat demzufolge in höheren Konzentrationen nicht nur einen
negativen Einfluss auf die Faserhaftung (siehe oben), sondern wirkt sich auch negativ auf die
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Abbildung 4.10: Zytotoxizitätsuntersuchungen an Klebstoffscheibchen auf Gelatinebasis (vernetzt mit EDC) dar-
gestellt relativ zur Kontrolle (K = 100 %). Bestimmung der Proliferation anhand der LDH-
Aktivität (n = 3; MW ± Standardabweichung). Verwendete Bezeichnungen: K = Kontrolle
(Polystyrol); Ge = Gelatine gelöst in Wasser; GeN = Gelatine gelöst in 0,5 M NaCl; Ge8R =
Gelatine-Resorcin im Verhältnis 8 : 1; Ge4R = Gelatine-Resorcin im Verhältnis 4 : 1; GeGlD =
Gelatine-Glycerol-Dextrin; GeGlS = Gelatine-Glycerol-Saccharose; Ge1Gl = Gelatine-Glycerol
im Verhältnis 4 : 1; Ge5Gl = Gelatine-Glycerol im Verhältnis 4 : 1; GeP = Gelatine-Pektin
Vitalität der Zellen aus. Diese Ergebnisse decken sich mit Aussagen der Kosmetikindustrie, die
Glycerin aufgrund seiner stark hygroskopischen Eigenschaften in Hautcremes einsetzt, um die
Feuchtigkeit von außen an der Hautoberfläche zu binden. In verschiedenen Quellen wird darauf
hingewiesen, dass sich die verträgliche Menge an Glycerol in Cremes auf 1-3 % beläuft und
nicht mehr als 5 % betragen soll, da es sonst zum Auftreten negativer Effekte wie Austrocknen
der Haut kommt [65, 87, 276].
Eine 20 %ige Gelatinelösung (Ge) erwies sich hinsichtlich einer möglichen Zytotoxizität als
unbedenklich. Auch in der Literatur finden sich zahlreiche Angaben zu porösen Scaffolds oder
Membranen, die auf Basis von Gelatine hergestellt werden [53, 52, 58, 78, 139, 159, 256, 272,
285]. Außerdem wird Gelatine (auch in der eigenen Arbeitsgruppe) routinemäßig bei der Zell-
kultivierung zur Beschichtung von Polystyroloberflächen eingesetzt, um die Zelladhäsion zu
verbessern. Die Zugabe von NaCl (GeN) zur Erhöhung der Leitfähigkeit des Klebstoffes hatte
keine nachteilige Wirkung auf die Zellen. Zwei der untersuchten Klebstoffvarianten enthielten
Resorcin (Ge8R und Ge4R), was aber keinen negativen Effekt für die Zellen hatte, sondern im
Gegenteil sogar leicht höhere (aber nicht statistisch signifikante) LDH-Aktivitäten der Zellen
hervorrief. Diese Ergebnisse zeigen, dass Klebstoffe, die Gelatine und Resorcin beinhalten in
der kurzen Zeitspanne des Tests (24 Std.) keine negativen Auswirkungen auf Zellen haben. Die
Tatsache, dass resorcinhaltige Klebstoffe in der Medizin bereits in den 1960er Jahren eingeführt
worden sind und seither für die Klebung verschiedener Gewebe bei Operationen intensiv unter-
sucht werden [37, 114, 135, 155, 219, 262, 271, 305], bestätigt dieses Ergebnis. Die Zugabe von
Pektin (GeP) scheint sich positiv auf die Zellen auszuwirken. Aufgrund der hier aufgetretenen
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großen Standardabweichung kann diese Aussage jedoch nicht mit Sicherheit getroffen werden.
Zusammenfassung Klebstoffe
In Vorversuchen wurden verschiedene Biopolymere in Flockversuchen auf ihre Eignung als
Klebstoff getestet. Anhand dieser Tests wurde Gelatine als Grundsubstanz für einen zu entwi-
ckelnden biologischen Flockklebstoff ausgesucht. In den sich anschließenden Versuchen konn-
ten verschiedene auf Gelatine basierende Lösungen als Flockklebstoffe etabliert werden. Die
Untersuchung der Benetzung der Faser mit Klebstoff zeigte eine sehr gute Benetzbarkeit für Po-
lyamidfasern. Eine stabile Verklebung der PA-Flockfasern (bei nahezu paralleler Ausrichtung
der Fasern senkrecht zur Klebstoffoberfläche) war mit verschiedenen Klebstoffen auf Gelati-
nebasis möglich. Zytotoxizitätsuntersuchungen der Klebstoffe zeigten, dass nahezu alle unter-
suchten Klebstoffe keine zellschädigenden Wirkungen aufweisen. Da sich durch eine Zugabe
von Glycerol die Haftung der Fasern in der Klebstoffschicht verschlechterte und auch die Zell-
verträglichkeit beeinträchtigt wurde, sollte auf die Zugabe von Glycerol (zumindest in Mengen
über 5 Gew-%) verzichtet werden. Die Zugabe von Pektin führte zwar bei der Zellverträglich-
keitsuntersuchung zu tendenziell höheren LDH-Aktivitäten der Zellen, der Klebstoff ließ sich
jedoch schlecht verarbeiten. Bereits bei Zugabe geringer Mengen von 2 Gew-% Pektin kam
es zur Klümpchenbildung, wodurch die für den Flockprozess nötige glatte Klebstoffoberfläche
nicht erzielt werden konnte. Somit erscheint auch die Zugabe von Pektin zur Klebstofflösung
wenig sinnvoll. Die Gelatine-Resorcinol-Klebstoffe zeigten bei der Zytotoxizitätsuntersuchung
sehr gute Ergebnisse und ließen sich auch sehr gut verarbeiten. Sie hatten den Vorteil, dass
durch die Zugabe des Vernetzers vor der Beflockung die Vernetzungsreaktion gezielt gestartet
werden konnte und die Verarbeitung weniger stark temperaturabhängig war.
4.1.3 Trägermaterial
Das Trägermaterial ist eine weitere Basiskomponente beim Flocken. Der folgende Abschnitt
beschreibt das Vorgehen bei der Auswahl möglicher Substrate. Zunächst wurden alle in Frage
kommenden Substrate im Flockprozess mit Gelatinelösungen als Klebstoff getestet und an-
schließend ausgewählte Trägermaterialien mittels Rasterelektronenmikroskopie, in Zugversu-
chen sowie hinsichtlich ihres Benetzungsvermögens für verschiedene biologische Klebstoffe
untersucht.
Testen verschiedener Substrate in Flockversuchen
Um die Eignung verschiedener Trägermaterialien für die Beflockung zu untersuchen, wurden
sie in Flockversuchen unter Verwendung von Gelatine als Klebstoff und kommerziell verfüg-
baren Flockfasern aus Polyamid (PA; Firma SwissFlock) getestet. Bei den Trägermaterialien
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handelte es sich um Folien aus Chitosan und P3HB sowie eine Membran aus mineralisiertem
Kollagen („Tape“) und eine aus bovinem Perikard gewonnene Membran aus Kollagen (Ly-
oplant). Die Flockversuche zeigten, dass sich in Verbindung mit Gelatine nur das Tape und
Lyoplant als Substrate eignen. Beim Auftragen der warmen Gelatinelösung auf die Chitosan-
und P3HB-Folien kam es dagegen zu starken Verformungen der Substrate. Dies ist deutlich in
den Abbildungen der beflockten Chitosan- und P3HB-Folien im Anhang A.11 zu erkennen. Für
die weitere Untersuchung und die Herstellung von Scaffolds durch Beflockung wurden daher
die in der Arbeitsgruppe entwickelte Membran aus mineralisiertem Kollagen Typ I [24, 40, 48]
sowie die von der Firma Tetec zur Verfügung gestellte nicht-mineralisierte Kollagenmembran
Lyoplant ausgewählt.
Charakterisierung ausgewählter Substrate mittels Rasterelektronenmikroskopie
und EDX
(a) Tape 1000x (b) Lyoplant 1000x
(c) EDX Tape (d) EDX Lyo
Abbildung 4.11: REM-Aufnahmen der verwendeten Substrate und dazugehörige EDX-Spektren
Beim Tape handelt es sich um eine aus mineralisiertem Kollagen I hergestellte Membran. Die-
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se Membran wird in der eigenen Arbeitsgruppe seit Jahren hergestellt und wurde auch in der
Literatur bereits beschrieben [24, 40, 48]. Die Untersuchung mittels REM und EDX diente an
dieser Stelle vorrangig zum Vergleich mit der zweiten Membran, Lyoplant.
In den REM-Aufnahmen des Tapes ist die Mikroporosität der Membran zu erkennen (Abb.
4.11(a)). Bei höheren Vergrößerungen können Kollagenfibrillen und darauf abgeschiedene Cal-
ciumphosphatpartikel beobachtet werden. Die Calcium- und Phosphor-Peaks im EDX-Spek-
trum verdeutlichen, dass neben Kollagen (C und O) auch eine mineralische Phase anwesend ist
(Abb. 4.11(c)). Das zweite Substrat - Lyoplant - ist eine aus bovinem Perkiard (Herzbeutelgewe-
be) gewonnene Kollagenmembran. In Abb. 4.11(b) sind die Kollagenfasern, die in Dicken von
bis zu 10 µm auftreten, deutlich zu erkennen. Das EDX-Spektrum (Abb. 4.11(d)) verdeutlicht,
dass es sich beim Lyoplant um ein nicht-mineralisiertes Material handelt, da es weder Calcium-
noch Phosphor-Peaks aufweist.
Charakterisierung mittels Zugversuch
Die Reißfestigkeit der Trägermaterialien wurde im Zugversuch ermittelt. Die Aufgabe der Sub-
strate im fertigen Flockscaffold ist die Gewährleistung der Formstabilität des Implantates. Dazu
müssen sie eine gewisse Zugfestigkeit aufweisen. Die Versuche wurden an feuchten, einen Tag
vorher in dest. Wasser eingelegten Proben durchgeführt.
(a) (b) (c) (d)
Abbildung 4.12: Verformung von Lyoplant während des Zugversuchs
Unter Zugbelastung zeigten beide Materialien ein sehr unterschiedliches Verhalten. Während
das Tape bei Zugbeanspruchung schnell riss und makroskopisch während des Versuches bis
zum Bruch keine Verformung an der Probe feststellbar war, kam es bei Lyoplant zu einer sehr
starken Dehnung, die mit einem deutlichen Einschnüren der Probe verbunden war (Abb. 4.12).
Bei einer Dehnung von mehr als 100 % wurde die Membran nur noch von einzelnen Fasern
zusammengehalten (Abb. 4.12(c),(d)).
Dieser Unterschied zwischen den untersuchten Materialien konnte auch im Kurvenverlauf fest-
gestellt werden (Abb. 4.13). Das Tape zeigte den Verlauf, der typisch für spröde Materialien ist.
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(a) Tape (b) Lyoplant
Abbildung 4.13: Spannungs-Dehnungs-Diagramme der Substrate Tape und Lyoplant
Die Kurve stieg an, bis es bei einer Zugspannung von 1,64± 0,52 MPa zum Zerreißen der Probe
kam (Abb. 4.13(a)). Die Kurve der Kollagenmembran Lyoplant stieg bis zum Erreichen einer
maximalen Zugfestigkeit von 6,98 ± 3,05 MPa an und fiel im weiteren Verlauf wieder ab. Die
Probe schnürte sich bei Zugbeanspruchung ein. Im Gegensatz zum Tape kam es bei Erreichen
der maximalen Zugfestigkeit jedoch nicht zum Zerreißen der Membran, sondern diese dehnte
sich bei weiterer Beanspruchung auf ein Vielfaches ihrer Ausgangslänge aus. Das Material war
sehr elastisch, hielt aber bei Dehnungen die größer waren als jene, die bei der maximalen Zug-
festigkeit auftraten, keinen großen Zugbeanspruchungen mehr Stand.
Auch hinsichtlich des E-Moduls unterschieden sich die untersuchten Materialien. Das Tape wies
einen E-Modul von 4,95 ± 0,65 MPa auf. Lyoplant bot mit 25,29 ± 11,02 MPa jedoch einen
signifikant (p = 0,010) höheren Widerstand gegen Verformung.
Während sich das Tape im Vergleich zum Lyoplant als eher sprödes Material darstellte, zeichne-
te sich Lyoplant durch eine signifikant höhere Zugfestigkeit, vor allem aber durch eine erheblich
höhere Dehnung bei maximaler Zugfestigkeit aus. Im Hinblick auf eine potentielle Anwendung
der Flockstrukturen im Gelenkknorpelbereich, bei der das Substrat außen auf der Gelenkfläche
aufliegen und vernäht werden soll (Skizze Abb. 1.1), scheint besonders das Lyoplant geeig-
net, um die Stabilität des Implantates zu sichern, da an dieser Stelle eine hohe Scherbelastung
auftritt.
Biologische Charakterisierung der Trägermaterialien
Die zellbiologische Untersuchung der mineralisierten Kollagenmembran (Tape) in vitro wurde
in der eigenen Arbeitsgruppe bereits umfassend durchgeführt und publiziert [24, 75]. Auch über
die in vivo-Testung des Tapes liegen Berichte vor [185, 249]. Da somit mehrfach nachgewiesen
worden ist, dass das Material biokompatibel ist, wurde auf einen erneuten Nachweis im Rah-
men der vorliegenden Arbeit verzichtet. Auch von der ebenfalls als Trägermaterial verwendeten
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Kollagenmembran Lyoplant liegen in vitro- und in vivo-Studien vor, in denen die Biokompati-
bilität des Materials nachgewiesen wurde [107, 198, 199, 258, 297, 312]. Lyoplant ist zudem
als Implantatwerkstoff für die Anwendung am Menschen zugelassen.
Benetzungsvermögen
Die Eignung eines Materials als Flock-Substrat hängt maßgeblich vom Benetzungsvermögen
für verschiedene Klebstoffe ab. Die beiden hier getesteten Substrate - Tape und Lyoplant - wur-
den hinsichtlich ihres Benetzungsvermögens mit verschiedenen Klebstoffen qualitativ beurteilt.
Dazu wurden Aufnahmen von Klebstofftropfen direkt nach ihrem Absetzen auf dem Träger-
material gemacht und die entstandenen Tropfenformen in Anlehnung an Habenicht [112] in
Klassen unterteilt und zur Auswertung herangezogen (Abb. 4.14).
Abbildung 4.14: Schema für die zur Auswertung der Benetzungsversuche verwendete Unterteilung der Benet-
zungsgüte (nach [112])
In Tabelle 4.5 sind die untersuchten Klebstoffe und deren Einteilung in die verschiedenen Klas-
sen wiedergegeben. Die beiden Substrate wurden jeweils nass und trocken untersucht.
Aus Tabelle 4.5 ist abzulesen, dass die Benetzbarkeit für alle untersuchten Klebstoffe bei der
Kollagenmembran (Lyoplant) etwas besser war als bei der Membran aus mineralisiertem Kolla-
gen (Tape). Wurden die Substrate vor dem Aufbringen des Klebstoffs angefeuchtet, verbesserte
sich die Benetzbarkeit bei beiden Materialien um eine bis zwei Klassen, so dass das Tape im
feuchten Zustand für alle untersuchten Klebstoffe ebenfalls in die Gruppe A (sehr gute Benet-
zung) eingeordnet werden konnte. Aus der Tabelle geht weiterhin hervor, dass die ansteigende
Gelatinekonzentration sich auf die Benetzbarkeit auswirkte. Mit steigender Konzentration nahm
die Kohäsion (die innere Festigkeit) des Klebstoffs zu, da mehr Gelatinemoleküle miteinander
interagieren konnten, und die Benetzung verschlechterte sich leicht.
Nach dem Trocknen der Proben stellte sich heraus, dass die Haftung zwischen Klebstoff und
Tape besser war, wenn der Klebstoff auf ein feuchtes Tape aufgetragen wurde, wohingegen die
Verbindung zwischen Lyoplant und Klebstoff bei den Proben stabiler war, bei denen der Kleb-
stoff auf trockene Substrate aufgetragen wurde. Für die Herstellung von Flockscaffolds wurden
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Tabelle 4.5: Qualitative Beurteilung der Benetzung - Unterteilung in Klassen (A-E (siehe Abb. 4.14)). Destilliertes
Wasser diente als Kontrolle.
Klebstoff
Tape Lyoplant
trocken nass trocken nass
Ge 5 % B A A A
Ge 10 % B A A A
Ge 20 % B-C A B A
Ge 30 % C-D A-B B-C A
Ge4R C-D A B-C A
Ge8R B-C A B-C A
GeGlD 411 B A-B B A
GeGlS 411 B A-B B A
GeRGl 411 B-C A B A
GeRGl 611 C-D A-B B A
H2O dest. A-B A A A
daher die Tapes feucht und die Lyoplantmembran trocken verwendet.
Grenzfläche Substrat-Klebstoff
Um einen festen Verbund zwischen Trägermaterial und Klebstoff zu erreichen spielt neben der
kohäsiven Festigkeit des Klebstoffs und der Benetzbarkeit der Substratoberflächen mit dem
Klebstoff auch die Adhäsion an die zu verklebenden Oberflächen eine große Rolle. Die Grenz-
fläche zwischen dem Flocksubstrat und der Klebstoffschicht wurde deshalb mikroskopisch un-
tersucht. Der Übergang vom Klebstoff zum Substrat war sowohl für Tape (Abb. 4.15(a)) als auch
(a) Gelatine-Tape (b) Gelatine-Lyoplant
Abbildung 4.15: REM-Aufnahmen der Grenzfläche Substrat-Klebstoff (Klebstoff: 20 %ige Gelatine gelöst in
0,5 M NaCl)
für Lyoplant (Abb. 4.15(b)) sehr gut. Der Klebstoff wies eine gute Adhäsion an das Substrat und
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damit eine hohe Verbundgüte auf. Die Trocknung der Proben führte nicht zur Rissbildung in der
Klebstoffschicht oder zu deren Ablösung vom Substrat. Dies ist von großer Bedeutung, da die
Flockscaffolds gefriergetrocknet werden müssen, um sie sterilisierbar und lagerfähig zu ma-
chen.
In Zugversuchen zeigte sich, dass alle untersuchten, auf Gelatine basierenden Klebstoffen ei-
ne feste Verbindung zwischen Substrat und Klebstoff aufwiesen. Für die Tests wurden zwei
Streifen eines Substrates (Abmaße: 1 x 3 cm) auf einer Fläche von 1 x 1 cm überlappend zusam-
mengeklebt. Die nicht zusammengeklebten Enden des resultierenden Streifens wurden in die
Zugprüfmaschine eingespannt (Abb. 4.16(a)). Die Versuche wurden an feuchten Proben durch-
geführt. Bei einer Zugbelastung in Längsrichtung löste sich bei den Tapes nicht, wie erwartet,
(a) Versuchsaufbau (b) zusammengeklebte Lyoplantstreifen nach Zug-
versuch
Abbildung 4.16: Fotos vom Versuchsaufbau Zugversuch sowie von einer Zugversuchsprobe
die Klebeverbindung, sondern die Membranen zerrissen außerhalb der Klebestelle. Die Klebe-
verbindung war somit stabiler als das Trägermaterial. Auch beim Lyoplant war die Verklebung
stabil. Unter Zugbelastung wurde die Kollagenmembran ebenfalls entweder außerhalb der Kle-
bestelle zerstört, oder es verschoben sich einzelne Schichten innerhalb der Membran an der
Stelle der Klebung, so dass eine Schicht des Materials „abglitt“ (Abb. 4.16(b)). Der Verbund
Klebstoff-Substrat blieb demzufolge auch bei Lyoplant bestehen. Somit konnte gezeigt werden,
dass Klebstoff und Substrat eine feste Verbindung eingingen.
Zusammenfassung Trägermaterial
In den Versuchen konnten für die Beflockung mit auf Gelatine basierendem Klebstoff zwei Ty-
pen von Membranen als Trägermaterialien etabliert werden. Beide Materialien können mit den
Klebstoffen einen festen Verbund eingehen. Sie sind glatt und im feuchten Zustand flexibel. Die
Benetzung der Materialien ist für die untersuchten auf Gelatine basierenden Klebstoffe sehr gut.
Bei einer potentiellen Anwendung der Flockscaffolds für das Tissue Engineering von Gelenk-
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knorpel ist jedoch die Kollagenmembran Lyoplant als Substrat vorzuziehen, da diese, wie die
Zugversuche zeigten, erheblich zugfester als das Tape (hoch reißfest) und zudem nähbar ist.
Da sie nicht mineralisiert ist, kommt sie auch in ihrer Zusammensetzung jener der natürlichen
ECM des Knorpels näher.
4.2 Charakterisierung der Modell-Scaffolds
Im nächsten Schritt wurden Flockscaffolds für grundlegende Untersuchungen hergestellt. Wie
in Abschnitt 4.4 beschrieben, standen erst am Ende der Laufzeit dieses Promotionsvorhabens
bioresorbierbare Fasern zur Verfügung, die für das elektrostatische Flocken geeignet waren.
Aus diesem Grund wurde für die folgenden Untersuchungen eine modellhafte Materialkombi-
nation mit handelsüblichen, nicht-resorbierbaren Fasern aus Polyamid gewählt. Es kamen zwei
Faserlängen zum Einsatz: 1 und 3 mm. Als bioresorbierbares Substrat wurden für die Modell-
Scaffolds die im vorhergehenden Abschnitt beschriebenen Tapes (Membran aus mineralisier-
tem Kollagen I) verwendet. Obwohl gezeigt wurde, dass die Kollagenmembran Lyoplant für
die Herstellung von Scaffolds bessere Eigenschaften aufwies, wurde auf das Tape zurückge-
griffen, da dieses in der eigenen Arbeitsgruppe hergestellt werden konnte und somit einfacher
verfügbar war als Lyoplant. Von den in Abschnitt 4.1.2 untersuchten Klebstoffen wurde für
die Herstellung der Modell-Scaffolds 20 %ige Gelatine (gelöst in 0,5 M NaCl) als biologischer
Flockklebstoff ausgewählt, da sich diese einfach herstellen und unter den gegebenen Umständen
am besten verarbeiten und einsetzen ließ.
4.2.1 Mikroskopische Untersuchung der Modell-Scaffolds
Die mikroskopische Untersuchung der Scaffolds erfolgte licht- und rasterelektronenmikrosko-
pisch. Beurteilt wurde die Ausrichtung der Fasern, die Flockdichte, die Gleichmäßigkeit der
Dicke der Klebstoffschicht sowie die bereits weiter oben erwähnten Verbindungen von Faser
und Klebstoff sowie Klebstoff und Substrat. Für diese Untersuchungen war es nötig, Seitenan-
sichten der Scaffolds aufzunehmen. Die Proben wurden daher mit einem Skalpell zerteilt.
Abb. 4.17 zeigt lichtmikroskopische Aufnahmen der Scaffolds mit 1 mm (grün, Abb. 4.17(a))
und 3 mm langen Fasern (rot, Abb. 4.17(b)) im feuchten Zustand. Zu erkennen sind jeweils
die drei Komponenten Tape, Gelatineklebstoff und PA-Fasern. Die Klebstoffdicke war über den
Querschnitt des Scaffolds gleichmäßig. Die Fasern waren nahezu senkrecht zur Klebstoffschicht
eingeschossen. Aufgrund der nahezu parallelen Anordnung der Fasern entstehen gerichtete Po-
renräume (Faserzwischenräume), die untereinander verbunden sind. Dies ist besonders im Hin-
blick auf die Kultivierung von Zellen in den Scaffolds von Vorteil, da eine hohe Interkonnekti-
vität den Transport von Nährstoffen und Sauerstoff zu den Zellen und auch die Entfernung der
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(a) Scaffold mit 1 mm langen Fasern (b) Scaffold mit 3 mm langen Fasern
Abbildung 4.17: Lichtmikroskopische Aufnahmen von Längsschnitten der Modell-Scaffolds bestehend aus Tape
als Substrat, 20 %iger Gelatine gelöst in 0,5 M NaCl als Klebstoff sowie Flockfasern aus Poly-
amid
Stoffwechselprodukte gewährleistet (ausführlicher zu Zellversuchen mit den Modell-Scaffolds
in Abschn. 4.3). In den mikroskopischen Aufnahmen ist zu erkennen, dass nicht alle Fasern
völlig senkrecht zum Trägermaterial ausgerichtet sind. Dies liegt einerseits daran, dass nicht
alle Fasern wirklich senkrecht in den Klebstoff einschießen bzw. teilweise direkt nach dem Ein-
schießen kippen. Zum Anderen kommt es beim Zerteilen einer Probe mit einem Skalpell oder
einer Rasierklinge besonders an der Schnittkante präparationsbedingt zum Umknicken der Fa-
sern.
Mit dem Rasterelektronenmikroskop wurden ebenfalls Übersichtsaufnahmen von ganzen Scaf-
folds gemacht. Um Aussagen über die Verankerung der Fasern im Klebstoff sowie die Ver-
bundgüte zwischen Klebstoff und Trägermaterial treffen zu können, wurden höher vergrößer-
te Aufnahmen an der Kontaktstelle Flockfaser/Klebstoffschicht sowie von der Verbindung des
Klebstoffs mit dem Trägermaterial gemacht. Die Aufnahmen dazu sind im Abschnitt zum Kleb-
stoff (4.1.2) für die Grenzfläche Faser-Klebstoff sowie im Abschnitt zum Trägermaterial (4.1.3)
für den Übergang von Klebstoff zu Substrat dargestellt und beschrieben.
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Herstellung verschiedener Scaffoldvarianten
Zur Erzeugung der Scaffolds wurden, wie bereits oben gezeigt, zwei verschiedene Fasertypen
verwendet. Diese Fasern unterschieden sich hinsichtlich ihrer Länge und auch im Durchmes-
ser (Faserfeinheit). Diejenigen mit 1 mm Länge hatten einen Durchmesser von ca. 30 µm (ent-
spricht 6,7 dtex) und die 3 mm langen Fasern ca. 50 µm (entspricht 22 dtex) (siehe Tab. 3.1).
Durch Verwendung dieser unterschiedlichen Faserlängen konnten Scaffolds unterschiedlicher
Gesamthöhe erzeugt werden. Zusätzlich zur Variation der Faserabmessungen wurde die Beflo-
ckungszeit verändert. Die Flockzeiten (Faserbeschusszeiten) bei der Herstellung der Scaffolds
betrugen 5 und 15 s, was dazu führte, dass Scaffolds unterschiedlicher Flockdichte erzeugt wer-
den konnten. Als Resultat entstanden vier Scaffoldvarianten: 1 mm-5 s, 1 mm-15 s, 3 mm-5 s
und 3 mm-15 s, die im folgenden beschrieben werden.
Die REM-Aufnahmen in Abb. 4.18 zeigen Längsschnitte dieser verschiedenen Scaffoldvarian-
ten. An der Schnittkante kam es, wie bereits weiter oben erwähnt wurde, präparationsbedingt
zum Umknicken einiger Fasern. Scaffolds, die durch fünfsekündige Beflockung hergestellt wor-
den waren, wiesen erwartungsgemäß eine weniger dichte Struktur auf als jene, die 15 s lang mit
Fasern beschossen wurden. Auch die Ausrichtung der Fasern war bei kürzerer Flockdauer we-
niger gut (Abb. 4.18(a),(c)), so dass diese Strukturen im Vergleich zu den dichter beflockten
Scaffolds in den Aufnahmen auch bei Verwendung gleicher Faserlänge weniger hoch erschie-
nen. Die dichter beflockten Scaffolds (15 s Flockzeit; Abb. 4.18(b),(d)) zeigten eine bessere Fa-
serausrichtung. Durch die längere Flockdauer konnten mehr Fasern einschießen, was zu einer
Verdichtung der Struktur führte. Weiterhin konnte somit erreicht werden, dass sich die Fasern
gegenseitig „abstützen“. Die Strukturen sahen regelmäßiger aus, und die Ausrichtung der Fasern
war nahezu senkrecht zum Trägermaterial. Der Anhang B.1 enthält lichtmikroskopische Auf-
nahmen dieser vier Varianten im feuchten Zustand. Neben den Aufnahmen von Längsschnitten
sind dort auch Abbildungen der Scaffolds von oben (Draufsicht) gezeigt. In der Draufsicht wird
deutlich, dass die beste Faserausrichtung bei den 1 mm langen Fasern nach einer Flockzeit von
15 s erzielt wurde.
Um die Faserverteilung und auch die Faserabstände besser untersuchen zu können, wurden
einige Proben in Epoxidharz eingebettet und dann rasterelektronenmikroskopisch in der Drauf-
sicht untersucht (Abb. 4.19). Die Aufnahmen, die die Scaffolds von oben zeigen, verdeutlichen
sehr gut, dass es sich bei den Flockscaffolds um hochporöse und sehr offenporige Strukturen
handelt. Zwischen den Fasern, die in der Schnittebene einen runden bis ovalen Querschnitt auf-
weisen, ist in den Aufnahmen die Einbettmasse zu sehen. Anhand der Querschnittsform einer
Faser können Rückschlüsse auf deren Ausrichtung im Scaffold gezogen werden. Fasern, die im
Schnitt rund sind, stehen senkrecht, ovale stehen schräg. Abb. 4.19(a) und (b) zeigt Aufnahmen
der Scaffolds mit 1 mm langen Fasern; Abb. 4.19(c) und (d) entsprechend mit 3 mm langen
Fasern. Verglichen mit den Aufnahmen der 1 mm-Faser-Scaffolds waren bei den Scaffolds mit
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(a) Faserlänge: 1 mm, Flockzeit: 5 s (b) Faserlänge: 1 mm, Flockzeit: 15 s
(c) Faserlänge: 3 mm, Flockzeit: 5 s (d) Faserlänge: 3 mm, Flockzeit: 15 s
Abbildung 4.18: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen unterschiedlich dicht beflockter Scaffolds im
Längsschnitt (Aufnahmen: Dr. A. Springer)
einer Faserlänge von 3 mm erheblich mehr ovale Faserquerschnitte zu erkennen. Dies bestätigt
die in den Aufnahmen der Längsschnitte gemachten Beobachtungen (Abb. 4.18), dass die beste
Faserausrichtung bei 1 mm Faserlänge und 15 s Flockzeit erzielt wurde. Die Verteilung der Fa-
sern über den Querschnitt des Scaffolds kann als gleichmäßig beschrieben werden.
In den Abbildungen sind auch die unterschiedlichen Faserdurchmesser der 1 und 3 mm langen
Fasern sowie die variierenden Flockdichten (Faseranzahl pro Flächeneinheit) deutlich zu erken-
nen. Wurden die Scaffolds 15 s lang mit Fasern beschossen, konnten im Vergleich zu den nur 5 s
lang beflockten Strukturen, mehr Fasern einschießen, wodurch die Faserabstände (Porenräume)
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(a) 1 mm, 5 s (b) 1 mm, 15 s
(c) 3 mm, 5 s (d) 3 mm, 15 s
Abbildung 4.19: REM-Aufnahmen zur Bestimmung des Faserabstandes sowie der Faserverteilung bei unter-
schiedlich dicht beflockten Scaffolds nach Einbettung in Epoxidharz
entsprechend kleiner und die Strukturen als Ganzes dichter wurden.
Zur quantitativen Bestimmung der Flockdichte ist in der Textiltechnik die Methode der Diffe-
renzwägung üblich. Eine beflockte Probe und eine „Nullprobe“ (nur Substrat und Klebstoff)
gleichen Durchmessers werden gewogen und anschließend die Massedifferenz gebildet. Diese
Differenz entspricht genau der Masse der auf der beflockten Probe befindlichen Fasern. Durch
Einbeziehung der Masse einer einzelnen Faser, kann dann die Faseranzahl berechnet werden.
Die mittels Differenzwägung bestimmten Werte für die Flockdichte der verschiedenen Scaf-
foldvarianten sind in Tab. 4.6, Spalte 2 aufgeführt. Mit dieser Methode werden alle auf den
Scaffolds befindlichen Fasern erfasst und damit nicht nur die strukturbildenden, senkrecht ste-
henden Fasern, sondern auch diejenigen, die schief stehen bzw. die, die in der Klebstoffschicht
liegen.
Daher wurde zur Bestimmung der Flockdichte noch eine zweite Methode angewandt. Bei die-
ser wurden die auf dem Scaffold (nahezu) aufrecht stehenden Fasern im Mikroskop ausgezählt
(Tab. 4.6, Spalte 3).
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Tabelle 4.6: Flockdichte
Scaffold-
parameter
Mittelwerte der Flockdichte [Fasern/mm2]
ermittelt durch
Differenzwägung
mikroskopisch
bestimmt
1 mm - 5 s 223,10 72,01
1 mm - 15 s 280,07 104,49
3 mm - 5 s 21,09 11,43
3 mm - 15 s 41,31 20,98
Mit Hilfe der mikroskopisch ermittelten Flockdichten (Tab. 4.6, Spalte 3) wurde die Porosität
der Scaffolds, die als das Verhältnis von Hohlraumvolumen zu Gesamtvolumen definiert ist,
berechnet. Ausgehend von der Annahme, dass die Fasern Zylinder mit dem Durchmesser d
und der Länge l darstellen, wurde zunächst das Volumen einer einzelnen Faser VFaser gemäß
Gleichung 4.2.1 berechnet und daraus anschließend das Volumen aller auf einem Scaffold be-
findlichen Fasern VFasernges. Dazu wurde die mikroskopisch bestimmte Flockdichte (Tab. 4.6)
herangezogen.
VFaser =

4
⋅ d2 ⋅ l (4.2.1)
VFasernges = VFaser ⋅
Faseranzahl
mm2
(4.2.2)
Die Porosität wurde dann – ausgehend von der Annahme, dass die Fasern annähernd senkrecht
zur Klebstoffschicht ausgerichtet sind – ermittelt, indem das berechnete Gesamtfaservolumen
auf ein theoretisches Gesamtvolumen des Scaffolds VScaffold (bei 1 mm langen Fasern betrug dies
1mm3; bei 3 mm langen Fasern 3mm3) bezogen wurde (4.2.3).
Porosität =
VScaffold − VFasernges
VScaffold
⋅ 100% (4.2.3)
Für die untersuchten Scaffolds ergaben sich damit die in Tab. 4.7 aufgeführten Porositäten.
Tabelle 4.7: Rechnerisch ermittelte Porositäten der Scaffoldvarianten
Faserlänge Flockzeit Porosität [%]
1 mm 5 s 94,9
1 mm 15 s 92,6
3 mm 5 s 97,6
3 mm 15 s 95,9
Die Beobachtung, dass es sich bei den Flockscaffolds um hochporöse Strukturen handelt, die
bereits beim Betrachten der mikroskopischen Aufnahmen der eingebetteten Scaffolds gemacht
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wurde, wird durch die berechneten Werte bestätigt. Die Flockscaffolds wiesen für alle vier
Scaffoldvarianten Porositäten von mehr als 90 % auf. In einem Übersichtsartikel, der sich mit
der Porosität von 3D-Scaffolds beschäftigt zeigten Karageorgiou und Kaplan, dass Scaffolds
mit Porositäten von 5 bis hin zu 99 % bekannt sind [141], wobei Werte von über 90 % selten
erreicht wurden. Die Porosität ist dabei meist durch das Herstellungsverfahren selbst oder durch
die mit steigender Porosität abnehmenden mechanischen Festigkeiten der Scaffolds begrenzt.
Generell wird für Scaffolds eine maximale Porosität der Gerüststruktur bei möglichst guten
mechanischen Eigenschaften angestrebt.
Eine wichtige Kenngröße eines Scaffolds, die eng im Zusammenhang mit der Porosität steht, ist
dessen Porengröße. Für das Tissue Engineering von Knochen werden in der Literatur die An-
gaben zu einem optimalen Porendurchmesser oft diskutiert. Karageorgiou und Kaplan geben
hinsichtlich der Porengröße 100 µm als untere Grenze an, berichten jedoch auch von Studien,
die zeigten, dass Scaffolds mit Poren > 300 µm bessere Ergebnisse in Bezug auf die Osteogene-
se aufwiesen [141] (zur Diskussion der Porengröße in Verbindung mit dem Verhalten der Zellen
in den Scaffolds siehe auch Abschn. 4.3.3). Temenoff et al. schlagen 200 - 400 µm als optimale
Porengrößen vor [273]. Meyer und Wiesmann erweitern diesen Bereich auf 200 - 500 µm [200].
Bei den Flockscaffolds sind die Faserzwischenräume die Poren bzw. genauer gesagt Porenräu-
me. Eine Größenbestimmung durch Ausmessen ist jedoch nicht möglich, da die Porenräume
fließend ineinander übergehen. Auch wenn dies für die Angabe der Porengröße im herkömmli-
chen Sinn hinderlich ist, so ist gerade diese hohe Interkonnektivität eine hervorragende Eigen-
schaft dieser Trägerstrukturen. Als Anhaltspunkt zum Vergleichen der verschiedenen Flocks-
caffolds wurde (neben der bereits erwähnten Flockdichte) der Abstand zwischen den Fasern
verwendet. Dieser betrug zwischen 117 ± 48 µm für die 1 mm-15 s-Scaffolds, wo er am kleins-
ten war und 330± 135 µm für die 3 mm-5 s-Scaffolds, die die größten Faserabstände aufwiesen.
Für alle vier Scaffoldvarianten lagen die Faserabstände somit in den oben aufgeführten – in der
Literatur vorgeschlagenen – optimalen Größenbereichen.
Zusammenfassung der mikroskopischen Untersuchungen
Die mikroskopischen Untersuchungen gaben einen Überblick über die Faserausrichtung sowie
die Faserabstände in den Scaffolds. Die Erzeugung von Scaffolds mit unterschiedlich großen
Porenräumen (Faserabständen) war möglich und konnte mit mikroskopischen Aufnahmen be-
legt werden. Es war deutlich zu erkennen, dass der durchschnittliche Faserabstand (die Poren-
größe) erwartungsgemäß sowohl in Abhängigkeit des Faserdurchmessers als auch der Flockzeit
variiert. Außerdem zeigte sich ein Einfluss der Flockzeit auf die Faserausrichtung. Bei den vier
verschiedenen Modell-Scaffoldtypen handelt es sich um hochporöse Scaffolds mit sehr gut un-
tereinander verbundenen Porenräumen.
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4.2.2 Druckversuche
In Druckversuchen wurde das Verhalten der Flockscaffolds unter einachsiger, über den Quer-
schnitt gleichmäßig verteilter Druckbeanspruchung ermittelt. Es erfolgt hierbei eine langsame,
stetig zunehmende Stauchung der Proben.
Theoretische Vorbetrachtungen
In der theoretischen Vorbetrachtung (Stabilitätsanalyse) sollen die Werte ermittelt werden, die
bei den Druckversuchen für die verschiedenen Scaffolds zu erwarten sind. In die Berechnung
der zu erwartenden Druckstabilität fließen viele Faktoren ein. So hängt die Druckstabilität der
Flockscaffolds wesentlich vom Fasermaterial (und dessen E-Modul), dem Faserdurchmesser
(Faserstärke, Titer), dem Querschnitt der Fasern (rund, profiliert), der Anzahl der Fasern pro
Fläche (Flockdichte) sowie deren Ausrichtung und der freien Faserlänge (Knicklänge) der Fa-
sern ab. Nur senkrecht (oder nahezu senkrecht) stehende Fasern können Druckkräfte aufneh-
men.
Abbildung 4.20: Modell des Scaffolds
In Abb. 4.20 ist ein theoretisches (optimales) Modell eines Scaffolds dargestellt, wie es zur
Berechnung herangezogen wurde. Bei der Berechnung der Knickkraft für eine einzelne Faser
wurde von einem einseitig fest eingespannten, geraden Stab ausgegangen.
Bei Einwirkung einer Druckkraft wie in Abb. 4.21(a) dargestellt, wird der Stab durch Biegung
beansprucht.
Das Biegemoment kann daher als
M = −F (v0 − v) (4.2.4)
aufgestellt werden.
Die nach M umgestellte Differentialgleichung der Biegelinie lautet
M = −EIv′′ . (4.2.5)
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(a) (b)
Abbildung 4.21: Schemata für die Berechnung der kritischen Druckkraft (nach [104])
Aus den Gleichungen 4.2.5 und 4.2.4
M = −F (v0 − v) = −EIv′′
erhält man nach Umstellen eine inhomogene gewöhnliche Differentialgleichung 2. Ordnung für
v(x).
v′′ +
F
EI
v =
F
EI
v0 (4.2.6)
Für die weitere Rechnung wird folgende Vereinfachung vorgenommen
2 =
F
EI
(4.2.7)
womit aus Gleichung 4.2.6 folgt:
v′′ + 2v = 2v0 (4.2.8)
Zur Lösung dieser Differentialgleichung werden die homogene und partikuläre Lösung gebil-
det. Homogene Lösung zu 4.2.8:
v = A cos(x) +B sin(x)
v′ = −A sin(x) +B cos(x)
v′′ = −A2 cos(x)−B2 sin(x)
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Partikuläre Lösung zu 4.2.8:
vp = C
v′p = 0
v′′p = 0
Nach Einsetzen ergibt sich:
vp = v0
Als Gesamtlösung kann für v(x) Gleichung 4.2.9 aufgestellt werden:
v = A cos(x) +B sin(x) + v0 (4.2.9)
Unter Berücksichtigung der Randbedingungen
v(x = 0) = 0, v′(x = 0) = 0, v(x = l) = v0
gelangt man zu folgendem Gleichungssystem:
A+ v0 = 0
B = 0
A cosl +B sinl = 0
Löst man die daraus entstehende Matrix, so erhält man:∣∣∣∣∣∣∣
1 0 1
0  0
cosl sinl 0
∣∣∣∣∣∣∣ = −l cosl = 0 (4.2.10)
woraus sich
l =

2
(4.2.11)
ergibt.
Durch Einsetzen in Gleichung 4.2.7 ergibt sich für die Berechnung der kritischen Druckkraft
Fk einer Einzelfaser:
Fk =
2EI
4l2k
(4.2.12)
wobei E den Elastizitätsmodul, I das Flächenträgheitsmoment und lk die Knicklänge (oder auch
freie Faserlänge) darstellen.
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Der Elastizitätsmodul E für Polyamid beträgt 3000 N/mm2 [121]. Alle Fasern der untersuchten
Scaffolds besitzen einen kreisförmigen Querschnitt mit einem Durchmesser d. Das Flächen-
trägheitsmoment I kann dementsprechend nach folgender Formel ermittelt werden:
I =
d4
64
(4.2.13)
Eine schwieriger zu fassende Größe ist die in Gleichung 4.2.12 vorkommende freie Faserlänge
lK . Dabei handelt es sich um den Teil der Faser, der aus der Klebstoffoberfläche herausragt
(Abb. 4.21). Diese Länge ist schwer exakt zu bestimmen, da die Faser am Fuß von einer „Man-
schette“ des Klebstoffs umhüllt wird, die sich von der Klebstoffschicht ausgehend an der Faser
hochzieht und allmählich dünner wird (Abb. 4.9). Weiterhin ist zu beachten, dass die Druckver-
suche mit feuchten Proben durchgeführt werden. Beim Einlegen der Proben in Wasser quillt die
Klebstoffschicht. Die Berechnungen der kritischen Druckspannung wurden daher für verschie-
dene freie Faserlängen (Knicklängen der Fasern) der 1 und 3 mm langen Fasern durchgeführt
(Abb. 4.22).
Die kritische Druckspannung kritFaser einer einzelnen Faser wurde wie folgt berechnet:
kritFaser =
Fk
AFaser
(4.2.14)
Durch Einsetzen von 4.2.12, 4.2.13 und A = 
4
d2 folgt für die kritische Druckspannung einer
Einzelfaser:
kritFaser =
2d2E
64l2k
(4.2.15)
Mit Hilfe der mikroskopisch bestimmten Flockdichte (siehe Abschnitt 4.2.1), d. h. der Anzahl
der auf dem Scaffold befindlichen Fasern nFasern, wurde nach Gleichung 4.2.16 die kritische
Druckspannung krit ermittelt, die ein Scaffold mit einem Durchmesser von 2 cm – entspre-
chend den Abmessungen der experimentellen Druckversuchsproben – haben müsste.
krit =
nFasernAFaser
Ages
kritFaser (4.2.16)
In Abb. 4.22 sind die für die vier untersuchten Modell-Scaffoldvarianten ermittelten kritischen
Druckfestigkeiten (für Proben mit einem Durchmesser von 2 cm) in Abhängigkeit der freien
Faserlänge grafisch dargestellt.
Die Diagramme zeigen, dass die kritische Druckspannung mit kleiner werdender freier Faser-
länge erheblich zunimmt. Zu erkennen ist, dass für eine höhere Flockdichte auch eine höhere
kritische Druckspannung zu erwarten ist. Weiterhin zeigt sich, dass die für die 1 mm langen
Fasern berechneten Werte größer sind, als die für die 3 mm langen, was heißt, dass bei den
Versuchen für die Scaffolds mit 1 mm Faserlänge höhere Druckfestigkeiten erwartet werden.
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(a) Berechnung für 1 mm lange Fasern (b) Berechnung für 3 mm lange Fasern
Abbildung 4.22: Grafische Darstellung der theoretisch ermittelten kritischen Druckspannungen in Abhängigkeit
der freien Faserlänge. Die Berechnung erfolgte für Scaffolds mit einem Durchmesser von 2 cm.
Dargestellt ist jeweils der Verlauf für zwei verschiedene Flockdichten (Flockzeiten von 5 und
15 s).
Ausgehend von den mikroskopischen Aufnahmen (Bsp. Abb. 4.17) und den daraus abgeschätz-
ten freien Faserlängen ergeben sich für die Scaffolds mit 1 mm Faserlänge (freie Faserlänge hier
vermutlich im Bereich von 0,95-0,8 mm) laut den Berechnungen Werte von ca. 30-50 kPa und
für die 3 mm langen Fasern (vermutliche freie Faserlänge zwischen 2,8 und 2,3 mm) Werte von
ca. 4-10 kPa.
Experimentelle Ermittlung der Druckfestigkeiten
Zur Bestimmung der Druckfestigkeiten wurden vier verschiedene Scaffoldvarianten untersucht.
Dabei wurden einmal die weiter oben beschriebenen Modell-Scaffolds (mit Tape als Substrat),
zum anderen aber Scaffolds mit Papier als Substrat (sonst gleiche Parameter wie bei den Modell-
Scaffolds, d. h. Klebstoff und Fasern sowie Flockdichten) untersucht. Flockscaffolds mit dem
Trägermaterial Papier ließen sich in größerer Anzahl herstellen und wurden verwendet, um eine
größere Anzahl von Proben untersuchen zu können und somit statistisch etwas besser abgesi-
cherte Werte zu erhalten. Der Verlauf der Spannungs-Dehnungs-Kurven war für alle untersuch-
ten Scaffoldvarianten prinzipiell ähnlich (Abb. 4.23).
Nachdem die Kurve angestiegen war, kam es zu einem Abfallen der Spannung bei fortschrei-
tender Stauchung. Diese kritische Druckspannung wurde für die Auswertung und den Vergleich
der Scaffoldvarianten untereinander herangezogen. Durch Anlegen von Tangenten (skizziert in
Abb. 4.23(b)) wurde der Wert für die kritische Druckspannung krit ermittelt.
Die experimentell bestimmten Druckfestigkeiten stimmen für die Scaffolds mit 1 mm langen
Fasern sehr gut mit den theoretisch errechneten Werten überein. Die Strukturen mit 3 mm Fa-
serlänge wiesen sogar etwas höhere Werte auf als berechnet worden waren (Abb. 4.24). Die
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(a) Kurvenverlauf (b) vorderer Teil der Kurve, der zur Auswertung heran-
gezogen wurde
Abbildung 4.23: Verlauf der Spannungs-Dehnungs-Kurven am Beispiel einer Probe mit 3 mm Faserlänge (Flock-
zeit 15 s)
Stabilitätsanalyse geht von vollständig senkrecht stehenden Fasern aus. Die mikroskopischen
Aufnahmen (Abb. 4.18) belegen jedoch, dass die Fasern zwar nahezu, aber nicht vollständig
senkrecht ausgerichtet sind. Zu den guten ermittelten Druckfestigkeiten tragen indirekt vermut-
lich auch die Fasern bei, die „schief“ im Scaffold liegen, da diese die aufrecht stehenden Fasern
zusätzlich stabilisieren (und somit die effektive freie Faserlänge reduzieren).
In einem Bericht zur „Entwicklung druckelastischer Flächen mit integrierten Flockfasern“ be-
schreiben Mitarbeiter des ITB u. a. Druckversuche, die mit textiltechnisch etablierten, nicht-
resorbierbaren Flockstrukturen einer Faserlänge von 3 mm an trockenen Proben durchgeführt
worden waren [121]. Die experimentell ermittelten Druckspannungen glichen (bei entsprechen-
der Flockdichte) denen, die in der vorliegenden Arbeit für die teilweise resorbierbaren Scaffolds
im feuchten Zustand gemessen wurden. Daraus kann abgeleitet werden, dass die Stabilität der
Gelatine-Klebstoffschicht bei einer Druckbelastung ausreichend ist und die Quellung der Kleb-
stoffschicht im feuchten Zustand der Proben keinen wesentlichen Einfluss auf die Druckfestig-
keit hat.
Der Vergleich der kritischen Druckspannungen für die einzelnen Scaffoldvarianten zeigte, dass
die dichter beflockten Scaffolds (15 s Flockzeit) signifikant höhere Druckfestigkeiten aufwiesen
als die weniger dicht beflockten Proben (Abb. 4.24).
Bei den Druckversuchen wurden die Scaffolds von zwei Edelstahlplatten zusammengedrückt.
Die Oberflächen dieser Platten sind sehr glatt, was dazu führt, dass die Fasern – besonders die
nicht vollständig aufrecht stehenden – sehr leicht zur Seite „wegrutschen“ können (und somit
der Anteil der auf Biegung beanspruchten Fasern sehr gering ist). Orientiert man sich aber in
der Praxis und betrachtet dabei besonders den potentiellen Einsatz der Scaffolds im Bereich von
Gelenkknorpeldefekten, so zeigt sich, dass die Fasern nicht auf eine glatte Oberfläche treffen
werden. Während der Operation muss der Chirurg die Defektstelle säubern (ausschaben). Dabei
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Abbildung 4.24: Vergleich der kritischen Druckspannungen der 4 Scaffoldvarianten auf unterschiedlichen Trä-
gerstrukturen (n = 7 (für Papier); n = 5 (für Tape) MW ± Standardabweichung (Ausnahme:
Papier: 1 mm - 5 s n = 6; 1 mm - 15 s: n = 4; Ausnahme Tape: 1 mm - 5 s n = 2; 1 mm - 15 s
n = 4); ***p<0,001 = Papier 1mm-5s↔ Papier 1mm-15s, Papier 3mm-5s↔ Papier 3mm-15s;
**p<0,01 Tape 3mm-5s↔ Tape 3mm-15s
entsteht eine raue Oberfläche. Beim Einsetzen der Flockscaffolds werden die freien Faserenden
auf diese raue Oberfläche aufgesetzt (siehe Prinzipskizze Abb. 1.1). Ein zu leichtes Abgleiten
der Fasern (wie es an der Edelstahlplatte im Druckversuch der Fall ist) wird somit von vornher-
ein erschwert.
Weiterhin werden die Scaffolds in einen Defekt (ein „Loch“ mit idealisierter Hohlzylinder-
Geometrie) eingebracht, d. h. um den Scaffold herum befindet sich intakter Knorpel. Bei einer
Druckbelastung können die Fasern demzufolge nicht unbegrenzt zur Seite hin ausweichen. Die
Scaffolds könnten somit wahrscheinlich an ihrem potentiellen Einsatzort noch etwas größeren
Kräften stand halten als den hier gemessenen. Dies liegt auch in der Tatsache begründet, dass
die Knorpelzellen in ein Gel suspendiert in den Scaffold eingebracht werden. Im Vergleich zur
autologen Chondrozytenimplantation (ACI), bei der lediglich eine Zellsuspension unter einen
aufgenähten Periostlappen gespritzt wird, bieten die Flockscaffolds eine höhere mechanische
Festigkeit. Es kann daher davon ausgegangen werden, dass Zellen, die in einem Flockscaffold
integriert in einen Defekt eingesetzt werden einen besseren Schutz vor mechanischer Schädi-
gung haben als Zellen, die – wie es bei der ACI der Fall ist – in Suspension, und somit gänzlich
ohne Scaffold in den Defekt gegeben werden. Zudem kann die nahezu parallele Faserausrich-
tung in den Scaffolds zu einer Orientierung der Zellen führen, die derjenigen entspricht, die
im nativen Knorpel zu finden ist (ausführlicher zu den Zellversuchen mit Knorpelzellen in Ab-
schnitt 4.3.4).
Bei der Ermittlung der E-Moduln, also des Widerstandes, den die Scaffolds einer Verformung
entgegensetzten, traten deutlichere Unterschiede zwischen den einzelnen Scaffoldvarianten auf
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Abbildung 4.25: Elastizitätsmoduln der verschiedenen Scaffoldvarianten (n = 7 (für Papier); n = 5 (für Tape) MW
± Standardabweichung (Ausnahme: Papier: 1 mm - 5 s n = 6; 1 mm - 15 s: n = 4; Ausnahme
Tape: 1 mm - 5 s n = 2; 1 mm - 15 s n = 4); ***p<0,001 Papier 3 mm-5 s ↔ Papier 3 mm-15 s,
Tape 3 mm-5 s↔ Tape 3 mm-15 s; **p<0,01 Papier 1 mm-5 s↔ Papier 1 mm-15 s, Tape 1 mm-
5 s↔ Tape 1 mm-15 s; ###p<0,001 Papier 1 mm - 5 s↔ Papier 3 mm - 5 s, Papier 1 mm - 15 s
↔ Papier 3 mm - 15 s, Tape 1 mm - 5 s↔ Tape 3 mm - 5 s, Tape 1 mm - 15 s↔ Tape 3 mm - 15 s
(Abb. 4.25). Mit 249,3 ± 25,1 kPa wiesen die Modell-Scaffolds (Substrat: Tape) mit 1 mm
Faserlänge bei einer Flockzeit von 15 s den höchsten E-Modul auf. Sie hatten die höchste Stei-
figkeit der untersuchten Scaffolds. Signifikante Unterschiede gab es jeweils zwischen den Scaf-
folds gleicher Faserlänge aber unterschiedlicher Beflockungsdauer (5 und 15 s; *-Symbole in
der Grafik Abb. 4.25). Auch die Scaffolds, die mit gleichen Beflockungszeiten hergestellt wor-
den waren, unterschieden sich in Abhängigkeit der Faserlänge signifikant (#-Symbolik im Dia-
gramm Abb. 4.25). Scaffolds mit 1 mm Faserlänge wiesen sowohl für weniger dicht (5 s Flock-
zeit) als auch für die dicht beflockten Scaffolds (15 s Flockzeit) jeweils höhere E-Moduln auf als
die entsprechenden Scaffolds mit 3 mm langen Fasern. Ein Unterschied zwischen Scaffolds mit
gleichen Flockparametern (Faserlänge und Flockzeit) aber unterschiedlichen Substraten konnte
jedoch nicht festgestellt werden. Diese Resultate entsprechen den Erwartungen, da das Substrat
keinen Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften in Faserrichtung haben sollte.
Zusammenfassung der Druckversuche
Die mechanische Charakterisierung der Scaffolds in Druckversuchen zeigte, dass die verschie-
denen Modell-Scaffoldvarianten in Abhängigkeit der Faserlänge und der Flockdichte unter-
schiedliche Druckfestigkeiten aufwiesen. Die gemessenen Werte stimmen sehr gut mit den in
der Stabilitätsanalyse errechneten Daten überein. Als druckstabilster Scaffold konnte die Vari-
ante mit 1 mm langen Fasern und hoher Flockdichte (15 s Beflockungszeit) ermittelt werden.
Die Scaffolds erscheinen vielversprechend für die vorgesehene Anwendung im Gelenkknor-
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pelbereich, da sie die eingebetteten Zellen besser vor kritischen biomechanischen Einflüssen
schützen sollten als dies bei den momentan angewandten Methoden ACI und MACI der Fall ist.
4.2.3 Vernetzung der Scaffolds - Stabilität unter
Zellkulturbedingungen
Um die Stabilität der erzeugten Modell-Scaffolds unter Zellkulturbedingungen zu gewährleis-
ten, wurden die Scaffolds nach dem Beflocken chemisch vernetzt. Dies diente zum einen der
kovalenten Verbindung von Substrat und Klebstoff, so dass es in wässrigem Milieu nicht zum
Ablösen der Klebstoffschicht kommt. Zum anderen sollte der Klebstoff durch den Vernetzungs-
schritt mechanische Stabilität erhalten, um zu verhindern, dass sich der Klebstoff unter den
Bedingungen der Zellkultur auflöst und den Fasern keinen Halt mehr bietet. Durch die Vernet-
zung der Gelatine werden kovalente Bindungen in das Netzwerk eingeführt, die ein völliges
Auflösen des Gels in wässrigen Medien verhindern. Die chemische Vernetzung erhöht neben
der Festigkeit und dem Schmelzpunkt auch die Viskosität der Gelatine [158]. Gelatine enthält
viele Seitenketten mit Amino-, Carboxy- und Hydroxygruppen, die für eine chemische Vernet-
zung verwendet werden können. In der Literatur werden verschiedene Vernetzungsreagenzien
wie Glutaraldehyd, Formaldehyd, wasserlösliche Carbodiimide oder Genipin [33] vorgestellt.
Für die hier beschriebenen Versuche wurden ein wasserlösliches Carbodiimid (EDC), Glutaral-
dehyd (GA) und Formaldehyd (FA) als Vernetzer untersucht. Die Vernetzung mit Formaldehyd
oder Glutaraldehyd basiert auf auf der Vernetzung von Aminogruppen. Formaldehyd ist das am
längsten bekannte Vernetzungsreagenz. Die Vernetzungsreaktion ist jedoch zum Teil reversibel
und damit auch weniger haltbar als die des Glutaraldehyds [285, 238]. Glutaraldehyd ist ein Di-
aldehyd und verbindet zwei freie Aminogruppen durch die Ausbildung einer Schiffschen Base
oder durch Aldolkondensation benachbarter Aldehyde miteinander [285]. Im Gegensatz dazu
erfolgt die Vernetzung mit EDC durch eine Aktivierungsreaktion, bei der das Carbodiimid die
Carboxylsäuregruppen der in der Gelatine enthaltenen Asparagin- und Glutaminsäurereste akti-
viert. Freie Lysin- und Hydroxylysinreste einer anderen Polypeptidkette können nun mit diesen
aktivierten Carboxylsäureresten reagieren und unter Abspaltung eines Harnsäurederivates eine
Bindung ausbilden [159]. Vorteil der Carbodiimide gegenüber anderen Vernetzern wie z. B.
Glutaraldehyd oder Formaldehyd ist, dass sie nicht in der Bindung verbleiben, sondern sich in
wasserlösliche Harnstoffderivate umwandeln, die eine sehr geringe Zytotoxizität aufweisen und
durch Spülen aus den Proben entfernt werden können [159, 225, 285].
Um die Effektivität der Vernetzung sowie die Stabilität der Proben unter Zellkulturbedingun-
gen zu betrachten, wurden die Proben, nachdem sie vernetzt und getrocknet waren, in mit PBS
gefüllte Rollrandgläschen gelegt und bei 37 °C im Wärmeschrank gelagert. Nach 7 Tagen wur-
de der Inhalt der Gläschen auf ein Filterpapier gegeben und die PBS abfiltriert. Die Scaffolds
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sowie losgelöste Fasern blieben auf dem Filterpapier zurück (Abb. 4.26).
Abbildung 4.26: Modell-Scaffolds nach 1 Woche unter Zellkulturbedingungen (unterschiedlich vernetzt)
Ohne eine Vernetzung war die Gelatineklebstoffschicht weder feuchtigkeits- noch wärmebe-
ständig. Sie löste sich unter Zellkulturbedingungen auf und konnte die Verbindung zwischen
Fasern und Trägermaterial nicht erhalten, weshalb nach dem Abfiltrieren das Trägermaterial und
die Fasern einzeln vorlagen (Abb. 4.26 Probe ganz links). Alle vernetzten Proben waren, un-
abhängig vom verwendeten Vernetzungsreagenz, unter Zellkulturbedingungen stabil. Auf dem
Filterpapier waren neben den Scaffolds nahezu keine losgelösten Fasern zu finden (4.26 2. bis
4. Probe von links).
In vergleichenden Studien zeigte sich, dass sowohl eine Vernetzung mit Glutaraldehyd als auch
mit Formaldehyd mechanisch stabile Gele entstehen lässt, diese jedoch im Vergleich zu den
mit Carbodiimiden oder Genipin vernetzten eine erhöhte Zytotoxizität aufweisen, da sie bei der
Resorption des Biomaterials, welches sie vernetzen, in den Körper freigesetzt werden können
[32, 271, 177, 103]. Im Hinblick auf die Zytotoxizität wurde für die Herstellung der Modell-
Scaffolds die Vernetzung daher mit EDC durchgeführt.
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4.3 Zellversuche mit den Modell-Scaffolds
Mit den Modell-Scaffolds, bestehend aus Tape (mineralisiertes Kollagen) als Substrat, Gelatine
als Klebstoff und Polyamid-Flockfasern, wurden Zellversuche durchgeführt. Diese dienten der
Untersuchung, ob sich die Architektur der Flockstrukturen prinzipiell für eine Besiedlung mit
Zellen eignet und ob verschiedene Typen von Zellen in den Scaffolds proliferieren und diffe-
renzieren können. Für die Versuche wurden murine Osteoblasten und humane mesenchymale
Stammzellen, die osteogen differenziert wurden, verwendet. Die Auswertung erfolgte mikro-
skopisch durch Fluoreszenz- und Rasterelektronenmikroskopie sowie biochemisch durch die
Bestimmung der ALP- und LDH-Aktivität und die Quantifizierung des DNA-Gehaltes. An der
Stiftung Orthopädische Universitätsklinik Heidelberg wurde zudem die Kultivierung von porci-
nen Chondrozyten sowie Bandscheibenzellen des Schweins, humanen Osteoblasten und hMSC,
die sowohl chondrogen als auch osteogen induziert wurden, untersucht. Die Auswertung der
Knorpelzellexperimente erfolgte dort anhand der Bestimmung des Proteoglykangehaltes und
des Gehaltes an Kollagen Typ II.
4.3.1 Vorversuche mit murinen Osteoblasten
Die ersten Zellversuche wurden mit 7F2-Maus-Osteoblasten durchgeführt. Dabei handelt es
sich um eine Zelllinie aus dem Knochenmark der Maus. Zelllinien sind eine Quelle für homo-
gene Zellen, die sich unbegrenzt vermehren können (immortailisierte Zellen). Sie haben den
Vorteil, dass sie meist einfacher zu handhaben sind als primäre Zellen. Der Einsatz von standar-
disierten Zelllinien garantiert eine gute Reproduzierbarkeit und eignet sich daher besonders für
Vorversuche. Die 7F2-Zellen scheinen reifen Osteoblasten zu entsprechen, da sie in der Lage
sind, alkalische Phosphatase (ALP) zu exprimieren [277]. Die spezifische Aktivität derselben
wurde in den im folgenden beschriebenen Versuchen als osteogener Marker bestimmt.
Rasterelektronenmikroskopie
Einen Tag nach der Besiedlung sind deutlich lang gestreckte Zellen auf den Fasern zu erkennen
(Abb. 4.27(b)). Zum Teil sind auch Zellen zu beobachten, die sich zwischen einzelnen Fasern
aufspannen (Abb. 4.27(b)).
In der Übersichtsaufnahme nach 7 Tagen Kultivierung (Abb. 4.27(c)) sind die Zellen bzw. die
Zellanhäufungen zwischen den Fasern gut erkennbar. Es sind deutlich mehr Zellen als nach ei-
nem Tag Kultivierung zu sehen und sie sind über die gesamte Oberfläche des Scaffolds verteilt.
Abb. 4.27(d) zeigt, dass Fasern von Zellen umhüllt sind und die Zellen bereits beginnen, eigene
extrazelluläre Matrix zu synthetisieren, mit der sie die Faserzwischenräume füllen.
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(a) Tag 1 (b) Tag 1
(c) Tag 7 (d) Tag 7
Abbildung 4.27: REM-Aufnahmen der 7F2-Maus-Osteoblasten im Flockscaffold; Adhärenz der Zellen nach 1
Tag (oben) und Proliferation nach 7 Tagen Kultivierung (unten)
Biochemische Analyse
Die gute initiale Adhärenz der Zellen, die sich bereits in den REM-Untersuchungen zeigte,
konnte durch die biochemischen Daten (intrazelluläre LDH-Aktivität) untermauert werden. Die
Lactatdehydrogenase (LDH) ist ein zytoplasmatisches Enzym, das in allen eukaryotischen Zel-
len vorkommt. Sie diente in den durchgeführten Versuchen der indirekten Ermittlung der Zell-
zahl. Nach Lyse der Zellen freigesetzte LDH wurde über einen enzymatischen Assay, bei dem
ein Tetrazoliumsalz in rotes, photometrisch detektierbares Formazan umgewandelt wird, be-
stimmt und die gemessenen Werte über eine Kalibrierungskurve mit der Zellzahl korreliert.
Etwa 40 % der ausgesäten Zellen konnten in den Scaffolds adhärieren. Während der 7-tägigen
Kultivierung vermehrten sich die Zellen um ein Vielfaches der Ausgangszellzahl, was sich in
einem 15fachen Anstieg der LDH-Aktivität widerspiegelte (Abb. 4.28).
Neben der LDH-Aktivität, als Maß für die Zellzahl, wurde auch die enzymatische Aktivität der
membrangebundenen alkalischen Phosphatase (ALP) nach Lyse der Zellen bestimmt. Der ge-
messene Wert für die ALP-Aktivität wurde mit der Zellzahl korreliert und so eine spezifische
ALP-Aktivität berechnet.
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Abbildung 4.28: Proliferation der 7F2-Maus-Osteoblasten, dargestellt ist die anhand der zytosolischen LDH-
Aktivität ermittelte Zellzahl; Vergleich Flockscaffold und Polystyrol (n=3 ± Standardabwei-
chung)
Abb. 4.29 zeigt die Ergebnisse der Analyse. Die spezifische ALP-Aktivität war bei Zellen, die
in den Flockscaffolds kultiviert wurden, höher als bei der Kontrolle auf Polystyrol.
Abbildung 4.29: Osteogene Differenzierung der 7F2-Maus-Osteoblasten, dargestellt anhand der spezifischen
ALP-Aktivität der Zellen; Vergleich Flockscaffold und Polystyrol (n = 3± Standardabweichung)
Besonders deutlich zeigte sich dieser Unterschied nach 7 Tagen Kultivierung. Es zeigt sich, dass
die dreidimensionale Anordnung der Zellen im Flockscaffold deren osteogene Differenzierung
begünstigt. Diese bessere osteogene Differenzierung der Zellen im Flockscaffold könnte ein
Grund für deren in Abb. 4.28 gezeigte geringere Wachstumsrate im Vergleich zur Rate der auf
den Polystyroloberflächen kultivierten Zellen sein.
Zusammenfassung der Vorversuche mit einer Mauszelllinie
Unter Verwendung von 7F2-Maus-Osteoblasten konnte die Eignung der Flockstruktur für die
Kultivierung von Zellen nachgewiesen werden. Die Maus-Osteoblasten proliferierten in den
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Scaffolds (nachgewiesen durch LDH-Aktivität). Die Aufrechterhaltung ihres osteogenen Phä-
notyps wurde durch die ALP-Aktivität der Zellen bestätigt.
4.3.2 Untersuchung der Proliferation und Differenzierung von
humanen mesenchymalen Stammzellen
Die in Abschnitt 4.3.1 beschriebenen Vorversuche zeigten, dass es für Zellen prinzipiell möglich
ist, in den Flockscaffolds zu adhärieren, proliferieren und zu differenzieren. Die in diesem Ab-
schnitt vorgestellten Versuche sollten prüfen, ob die für die 7F2-Zellen ermittelten Ergebnisse
sich auch auf humane mesenchymale Stammzellen (hMSC) übertragen lassen. Mesenchymale
Stammzellen (MSCs) können u. a. aus dem Knochenmark – welches die ertragsreichtste Quelle
im menschlichen Körper darstellt – isoliert werden und sind multipotent, d. h. sie können sich in
verschiedene Phänotypen (u. a. Osteoblasten und Chondrozyten) differenzieren [234, 281]. Sie
sind daher ein vielversprechendes Instrument für das Tissue Engineering, dessen grundsätzliche
Eignung bereits in verschiedenen Arbeiten nachgewiesen werden konnte [193, 17, 218, 234].
Untersucht wurde die Proliferation und die osteogene Differenzierung der hMSCs zum einen
mikroskopisch durch Fluoreszenz- und Rasterelektronenmikroskopie sowie zum anderen bio-
chemisch durch die Bestimmung der LDH- und ALP-Aktivität.
Um die osteogene Differenzierung von humanen mesenchymalen Stammzellen in den Flock-
strukturen zu untersuchen, wurde die Hälfte der Zellen ab dem vierten Tag nach der Besiedlung
durch Füttern mit Differenzierungsmedium, welches Dexamethason, -Glycerophosphat und
Ascorbinsäure-2-phosphat enthielt, osteogen induziert. Diese drei Zusätze sind als differenzie-
rungsfördernde Agenzien weitgehend akzeptiert [99]. Ascorbinsäure-2-phosphat (Vitamin C)
ist wichtig für die Kollagensynthese (besonders für die Hydroxylierung der Prolin- und Lysin-
reste im Kollagen) und trägt somit zur Bildung der extrazellulären Matrix bei [20, 131, 136].
Dexamethason gehört zur Stoffgruppe der Glucokorticoide. In der Literatur werden die kon-
troversen Effekte der Glucokorticoide zahlreich diskutiert. Obwohl sie in vivo eher für eine
Reduzierung der Knochenmasse verantwortlich gemacht werden [49, 298, 229], zeigten viele
Arbeiten, dass Dexamethason, besonders in Verbindung mit -Glycerophosphat, die osteogene
Differenzierung von Stammzellen in vitro fördert [226, 270, 20]. Dem -Glycerophosphat wird
dabei vorrangig die Rolle zugeschrieben, die negativen Wirkungen des Dex zu neutralisieren
und erst an zweiter Stelle seine eigentliche Funktion als Phosphatquelle für die Mineralisierung
[230, 23].
Fluoreszenzmikroskopie - DAPI/Phalloidin-Färbung
DAPI (4’,6-Diamidino-2-phenylindol) ist ein Fluoreszenzfarbstoff, der bevorzugt an AT-reiche
Regionen in der kleinen Furche der DNA bindet. Er wird in der Fluoreszenzmikroskopie daher
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häufig zur spezifischen Markierung des Zellkerns verwendet. Bei Anregung mit ultraviolettem
Licht fluoresziert DAPI blau. Die Stärke der Fluoreszenz entspricht dem DNA-Gehalt. Da DAPI
im kurzwelligen Ende des sichtbaren Lichts emittiert, können andere Farbstoffe (z. B. Phalloi-
din), die ein langwelligeres Emissionsmaximum haben, gleichzeitig in einer Färbung mit DAPI
angewendet werden, ohne dass es zu Signalüberschneidungen kommt. Alexa Fluor 488 Phal-
loidin ist ein Derivat des Phalloidins. Es bindet spezifisch an F-Actin. F-Actin gehört zu den
Mikrofilamenten, die gemeinsam mit den Mikrotubuli und den Intermediärfilamenten das Cy-
toskelett einer Zelle bilden, welches u. a. an der Formgebung und der inneren Festigung der
Zelle beteiligt ist.
(a) Tag 7 (b) Tag 21 (c) Tag 31
Abbildung 4.30: cLSM-Aufnahmen nach DAPI/Phalloidin-Färbung; Aufnahmen: 7 (a), 21 (b) und 31 (c) Tage
nach Besiedlung. Die Zellkerne zeigen blaue, das Actin-Zytoskelett der Zellen grüne Fluores-
zenz. Die Flockfasern erscheinen, bedingt durch ihre Autofluoreszenz rot. (Aufnahmen: Dr. Th.
Hanke)
Die Aufnahmen in Abb. 4.30 zeigen die Vermehrung der Zellen im Flockscaffold über einen
Versuchszeitraum von 31 Tagen. Während nach 7 Tagen Zellkultur noch große Teile der Fasern
(rot) zu sehen sind (Abb. 4.30(a)), werden diese im weiteren Verlauf der Kultivierung von Zel-
len umgeben bis schließlich nach 31 Tagen (Abb. 4.30(c)) auch die Faserzwischenräume mit
Zellen gefüllt sind.
Abb. 4.31 zeigt eine Übersichtsaufnahme nach 28 Tagen Zellkultur in kleinerer Vergrößerung.
Im linken Bild sind alle fluoreszierenden Komponenten dargestellt (Zellkerne: blau, Zytoskelett:
grün, Flockfasern: rot). Das rechte Bild zeigt nur noch die Zellkerne. Die Fasern sowie das
Zytoskelett der Zellen wurden ausgeblendet. Bei dieser Darstellung wird besonders deutlich
sichtbar, dass die Zellen sehr gleichmäßig und dicht über die gesamte Scaffoldoberfläche verteilt
sind.
89
4 Ergebnisse und Diskussion
(a) (b)
Abbildung 4.31: FM-Aufnahme von hMSC im Flockscaffold 28 Tage nach Besiedlung. Färbung: DA-
PI/Phalloidin. (a): Die Zellkerne sind blau, das Actin-Zytoskelett der Zellen ist grün und die
Flockfasern rot. (b): Nur die Zellkerne sind dargestellt. (Aufnahmen: Dr. Th. Hanke)
Fluoreszenzmikroskopie - Lebend/Tot-Färbung
Die Vitalität der Zellen wurde mikroskopisch mit einer Lebend/Tot-Färbung beurteilt. Sie be-
ruht auf einer Zwei-Farb-Fluoreszenz-Messung, bei der lebende und tote Zellen simultan darge-
stellt werden können. Verwendet wurden zwei Farbstoffe, die bei verschiedenen Wellenlängen
emittieren: Calcein AM und Ethidium Homodimer-1. Calcein AM diffundiert als nicht fluo-
reszierende Substanz durch die Zellmembran lebender Zellen. Im Zytoplasma der Zellen wird
durch die Aktivität der zytoplasmatischen Esterasen stark fluoreszierendes Calcein gebildet.
Dieses wird im Zytoplasma zurückgehalten und verursacht die grüne Fluoreszenz der Zelle. Der
zweite Farbstoff, Ethidium Homodimer-1, dringt passiv über die geschädigte Zellmembran toter
Zellen in die Zellen ein und bindet an die Nukleinsäuren. Dies erzeugt eine rote Fluoreszenz. In
den angefärbten Proben können somit tote Zellen anhand roter und lebende Zellen anhand grü-
ner Fluoreszenz unterschieden werden. Bei den Aufnahmen der Flockscaffolds kommt jedoch
erschwerend die Autofluoreszenz der Flockfasern hinzu, die ebenso wie die toten Zellen rot
fluoreszieren (Abb. 4.32). Da die Kerne der Zellen (der Ort, an dem die meiste Menge an Nu-
kleinsäure zu finden ist) kleiner sind als die angeschnittenen Fasern (Querschnitte der Fasern)
und zudem auch intensiver rot leuchten, können diese jedoch gut von den Fasern unterschieden
werden.
Nach 7 Tagen Kultivierungszeit (Abb. 4.32(a)) sind in den Scaffolds nur wenige Zellen zu
sehen. Unter diesen befinden sich lebende und tote. Im weiteren Verlauf der Kultivierung proli-
ferierten die Zellen und die Menge an lebenden (grünen) Zellen nahm deutlich zu (Abb. 4.32(b)
und 4.32(c)). 21 und 28 Tage nach Zellbesiedlung waren mit dieser Färbung kaum mehr tote
Zellen in den Scaffolds nachzuweisen. In den Aufnahmen dieser beiden Zeitpunkte ist auch die
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(a) Tag 7 (b) Tag 21 (c) Tag 28
Abbildung 4.32: Nachweis vitaler Zellen in Flockscaffolds nach Live/Dead-Färbung; Aufnahmen nach 7 (a), 21
(b) und 28 Tagen (c) Zellkultur. Lebende Zellen sind grün, tote Zellen rot abgebildet. Die Flock-
fasern zeigen rote Autofluoreszenz. (Aufnahmen: Dr. Th. Hanke)
lang gestreckte Form der Zellen gut zu erkennen.
Um den dreidimensionalen Eindruck besser festhalten zu können, wurden weitere Aufnahmen
mit Hilfe der konfokalen Laserscanning Mikroskopie (cLSM) gemacht. Mit dieser Methode
kann eine Probe schichtweise abgerastert werden, indem optische Schnitte durch sie gelegt
werden und das emittierte Licht einer festgelegten Fokusebene gesammelt wird. Durch Über-
einanderlegen dieser Schnitte entsteht dann ein dreidimensionales Bild der Probe.
(a) Tag 7 (b) Tag 21 (c) Tag 28
Abbildung 4.33: cLSM-Aufnahmen nach Live/Dead-Färbung. Aufnahmen 7 (a), 21 (b) und 28 Tage (c) nach
Besiedlung. Lebende Zellen sind grün, tote Zellen rot und Flockfasern weiß dargestellt. (Auf-
nahmen: Dr. Th. Hanke)
Zur besseren Unterscheidung von toten Zellen und Fasern wurden die Fasern in den cLSM-
Aufnahmen in Abb. 4.33 weiß dargestellt. Die Zunahme an Zellen sowie die Überzahl an le-
benden Zellen ist deutlich zu erkennen. Abb. 4.33(c) zeigt am Beispiel einer Probe nach 28
Tagen Kultivierung in einer höheren Vergrößerung als die beiden anderen Aufnahmen wie sich
die Zellen zwischen den Fasern aufspannen.
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Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen
Die Proben wurden zusätzlich zur Fluoreszenzmikroskopie auch im Rasterelektronenmikroskop
(REM) untersucht. Abb. 4.34 zeigt, ähnlich wie auch die Abbildungen der fluoreszenzmikro-
skopischen Aufnahmen, eine zeitliche Entwicklung.
(a) Draufsicht Tag 7 (b) Längsschnitt Tag 7
(c) Draufsicht Tag 21 (d) Längsschnitt Tag 21
Abbildung 4.34: Rasterelektronenmikroskopische Untersuchung der mit humanen mesenchymalen Stammzellen
(hMSC) besiedelten Proben. Die Aufnahmen zeigen Proben nach 7 (oben) und nach 21 Tagen
Kultivierung. Dargestellt ist jeweils eine Draufsicht (links) in 200facher und ein Längsschnitt
(rechts) in 100facher Vergrößerung.
Dargestellt sind Übersichtsaufahmen in 100- und 200facher Vergrößerung, die die Zellen im
Flockscaffold an Tag 7 (Abb. 4.34 (a), (b)) und Tag 21 (Abb. 4.34 (c), (d)) nach der Besiedlung
zeigen. Die Proben sind jeweils von oben und in einem Längsschnitt zu sehen. Mit Hilfe des
Längsschnitts kann die Verteilung der Zellen über die Höhe des Scaffolds beurteilt werden.
Nach 7 Tagen Zellkultur sind in den Aufnahmen noch überwiegend die Fasern selbst zu sehen
(Abb. 4.34 (a), (b)). Die Zellen befinden sich vereinzelt lang gestreckt auf den Fasern, werden
jedoch erst in höheren als den hier abgebildeten Vergrößerungen deutlicher sichtbar. Auch das
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Aufspannen der Zellen, das bereits bei den 7F2-Zellen beobachtet wurde, war zu sehen. Nach
21 Tagen Zellkultur war die Menge an Zellen in den Scaffolds deutlich gestiegen. Die Zellen
füllten die Faserzwischenräume und waren sowohl über die Oberfläche, als auch über die Höhe
des Scaffolds gleichmäßig verteilt (Abb. 4.34 (c),(d)).
Die folgenden Abbildungen zeigen einige Aufnahmen von Zellen im Scaffold in höheren Ver-
größerungen. In Abb. 4.35(a) sind Zellen zu sehen, die auf der Oberfläche einer Faser adhä-
(a) an der Oberfläche einer Faser ausgestreckte Zellen (b) Detailaufnahme einer Zelle auf der Oberfläche ei-
ner Flockfaser
Abbildung 4.35: REM-Aufnahmen von adhärenten humanen mesenchymalen Stammzellen an der Oberfläche von
Fasern im Flockscaffold
rieren. Sie strecken sich entlang der Faser aus und bilden Zell-Zell-Kontakte untereinander. Zu
einem späteren Zeitpunkt der Kultivierung (Tag 42 nach Besiedlung) wurde die rechte Aufnah-
me (Abb. 4.35(b)) gemacht. Dort ist der an einer Faser adhärente Teil einer Zelle zu erkennen,
die sich zu einer anderen Faser hin aufspannt. Zu sehen sind mehrere Zellfortsätze, mit denen
sich die Zelle auf der Faser hält. Auf der Faseroberfläche deutet sich zudem die von den Zellen
im Laufe der Kultivierung exprimierte Matrix an. Dieses Aufspannen der Zellen zwischen zwei
Fasern ist besonders zu beobachten, wenn der Abstand der Fasern nicht zu groß (bis 50 µm) ist,
so dass die Zelle den Faserzwischenraum (oder auch Porenraum) überbrücken kann.
Abb. 4.36 zeigt eine rasterelektronenmikroskopische Aufnahme einer zwischen zwei Fasern
aufgespannten Zelle. Der dreidimensionale Eindruck kann in der Darstellung verstärkt werden,
indem man das Anaglyphenverfahren anwendet. Dabei werden zwei Bilder aus unterschiedli-
chen Winkeln getrennt aufgenommen, in zueinander komplementären Farben eingefärbt (z. B.
rot und grün) und dann mit einem Programm zu einem einzigen Bild überlagert. Ohne Brille
betrachtet sieht das entstandene Bild etwas unscharf aus, setzt man jedoch eine Rot-Grün-Brille
auf (liegt der Arbeit bei), so entsteht ein plastischer Eindruck des Untersuchungsobjekts (Abb.
4.36(b)). Aufgrund der Struktur der Flockscaffolds bietet sich diese Art der Darstellung zur Er-
fassung der räumlichen Dimensionen an.
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(a) Zelle, die sich zwischen zwei Fasern aufspannt (b) Stereodarstellung der aufgespannten Zelle
Abbildung 4.36: REM-Aufnahmen von zwischen Fasern aufgespannten Zellen. (a) zeigt die klassische Aufnahme
und (b) zeigt das Anaglyphen-Stereobildpaar dieser Aufnahme. Um den 3D-Effekt zu erzielen,
bitte zum betrachten der Stereodarstellung die der Arbeit beigelegte Rot-Grün-Brille aufsetzen!
(Aufnahmen: Dr. A. Springer)
28 Tage nach der Besiedlung waren die Faserzwischenräume des Flockscaffolds mit Zellen
gefüllt, so dass kaum noch Teile freiliegender Fasern zu sehen waren (Abb. 4.37).
(a) REM-Aufnahme der Scaffoldoberfläche nach
28 Tagen Zellkultur
(b) Anaglyphen-Stereobildpaar der linken Aufnahme
Abbildung 4.37: REM-Aufnahmen der Scaffoldoberfläche 28 Tage nach Besiedlung mit hMSCs. Herkömmliche
REM-Aufnahme und Stereobildpaar. Bitte die der Arbeit beigelegte Rot-Grün-Brille zum Be-
trachten der Stereoaufnahme verwenden! (Aufnahmen: Dr. A. Springer)
Auch von dieser Aufnahme wurde eine Stereodarstellung erzeugt, für deren Betrachtung die der
Arbeit beigelegte rot-grün-Brille verwendet werden soll (Abb. 4.37(b)).
Proliferation der Zellen
Die Entwicklung der Zellzahl wurde durch die Bestimmung der LDH-Aktivität über einen Zeit-
raum von 28 Tagen untersucht.
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(a) Proliferation Spender 1 (b) Proliferation Spender 2
Abbildung 4.38: Proliferation osteogen induzierter (OS+) und nicht induzierter (OS-) humaner mesenchymaler
Stammzellen, dargestellt anhand der zytosolischen LDH-Aktivität am Beispiel zweier Spender
in Flockscaffolds; (n=3; Mittelwert ± Standardabweichung) ***p < 0,001 OS+↔ OS- (a: d 21,
d 28; b: d 21, d 28); **p < 0,01 OS+↔ OS- (b: d 14); *p < 0,05 OS+↔ OS- (a: d 14)
Abb. 4.38 zeigt die Proliferation von osteogen induzierten (OS+) und nicht induzierten Zellen
(OS-) zweier Spender in den Flockscaffolds. Während der 28-tägigen Kultivierung stieg die
Zellzahl der osteogen induzierten Zellen in den Scaffolds auf das ca. Achtfache des Ausgangs-
wertes an (Abb. 4.38). Die Zellen weisen somit, auch verglichen mit dem Wachstum osteogen
induzierter humaner Stammzellen in anderen dreidimensionalen Scaffolds, gute Proliferations-
raten auf. Niemeyer et al. berichteten lediglich von einer Verdopplung der Zellzahl in Scaffolds
aus mineralisiertem Kollagen über einen Kultivierungszeitraum von 25 Tagen (wobei die Ver-
dopplung bereits nach 8 Tagen zu verzeichnen war und das Wachstum dann stagnierte) [217].
In Scaffolds aus Polycaprolacton und Tricalciumphosphat, hergestellt durch Fused Deposition
Modelling, konnten Zhou et al. nach 28-tägiger Kultivierung humaner Osteoblasten ein Anstei-
gen der Zellzahl auf das Fünffache des Ausgangswertes beobachten [323]. Lode et al. berich-
teten von einem fünffachen Anstieg der Zellzahl humaner mesenchymaler Stammzellen nach
21-tägiger Kultivierung in Scaffolds aus mineralisiertem Kollagen [178].
Bei beiden Spendern fällt auf, dass die osteogen induzierten Zellen während der gesamten
Versuchslaufzeit stärker proliferierten als die nicht induzierten Zellen. Die Zellzahl der nicht
induzierten Zellen erhöhte sich nur leicht (der Ausgangswert wurde nicht ganz verdreifacht)
und mündete nach 14-21 Tagen in ein Plateau. Aus der Literatur zur Osteogenese ist bekannt,
dass es mit einsetzender Differenzierung zumeist zur Reduzierung der Proliferation kommt
[8, 10, 174, 269]. Dieser reziproke Zusammenhang von Proliferation und Differenzierung wur-
de in den hier durchgeführten Versuchen nicht beobachtet. Es zeigten sich im Gegenteil bei
beiden Spendern ab dem 14. Kultivierungstag signifikant höhere Zellzahlen in den Scaffolds
mit osteogen induzierten Zellen im Vergleich zu denen mit nicht induzierten Zellen. Vergleich-
bare Resultate finden sich in der Literatur. Die hier vorgestellten Ergebnisse stehen im Einklang
mit den von Bruder et al. publizierten Daten, die zeigten, dass eine osteogene Stimulation hu-
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maner MSCs mit einer signifikant erhöhten Wachstumsrate im Vergleich zur Kontrolle (nicht
induzierte Zellen) einher ging [44]. Ebenso zeigten Coelho und Fernandes, dass die osteogene
Induktion humaner Knochenmarkzellen mit Ascorbinsäure-2-phosphat, Dexamethason und -
Glycerophosphat die Proliferationsrate der Zellen deutlich erhöht, wobei sie diesen Effekt der
Anwesenheit des Dex im Medium zuschreiben [60]. McCulloch und Tenenbaum wiesen diese
proliferationsfördernde Wirkung des Dex auch bei Hühnerzellen nach [195].
Osteogene Differenzierung
Die Untersuchung der osteogenen Differenzierung der Zellen erfolgte in der vorliegenden Ar-
beit über die Aktivität der alkalischen Phosphatase (ALP), die als einer der frühen Marker von
Osteoprogenitorzellen gilt und häufig als Nachweis der osteogenen Aktivität von Stammzellen
herangezogen wird [10, 23, 44, 174, 246, 269].
(a) spezifische ALP-Aktivität Spender 1 (b) spezifische ALP-Aktivität Spender 2
Abbildung 4.39: Osteogene Differenzierung dargestellt anhand der spezifischen ALP-Aktivität osteogen induzier-
ter (OS+) und nicht induzierter (OS-) Zellen zweier Spender in Flockscaffolds; (n=3; Mittelwert
± Standardabweichung) ***p < 0,001 OS+↔ OS- (a: d 14, d 21, d28; b: d 14, d 21, d 28); **p
< 0,01 OS+↔ OS- (a: d 7)
Die Stimulation der osteogenen Induktion durch Zugabe der osteogenen Supplemente Dexame-
thason, -Glycerophosphat und Ascorbinsäure-2-phosphat zum Medium rief bei beiden Spen-
dern im Vergleich zu den nicht induzierten Zellen eine signifikant höhere spezifische ALP-
Aktivität hervor (Abb. 4.39). Die Zellen der beiden Spender zeigten leicht unterschiedliches
Verhalten. Im Fall des ersten Spenders zeigte sich ein Maximum der spezifischen ALP-Aktivität
an Tag 21 (Abb. 4.39(a)). Beim zweiten Spender zeigte sich dieses Maximum (das knapp den
vierfachen Wert des Ausgangswertes betrug) deutlicher im Graph und wurde bereits nach 14
Tagen Kultivierung beobachtet (Abb. 4.39(b)). Nach Erreichen des Maximums ging die spezi-
fische ALP-Aktivität bei beiden Spendern etwas zurück. Dieser Rückgang wird in der Literatur
als charakteristisch für eine späte Phase der osteoblastären Differenzierung beschrieben [174].
Die osteogene Differenzierung der Zellen in vitro lässt sich in 3 Phasen unterteilen [9, 269]:
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1. Proliferation der Zellen
2. Bildung und Reifung der extrazellulären Matrix
3. Mineralisierung der ECM
Die Expression der ALP beginnt dabei bereits in einem frühen Stadium der Osteoblastenrei-
fung und zeigt den Übergang der Osteoprogenitorzellen in reifere Entwicklungsstadien (Preos-
teoblast, reifer Osteoblast) an. Während der Expression der extrazellulären Matrix steigt die
ALP-Aktivität in vitro zunächst an und fällt wieder ab, bevor die Mineralisierung der Matrix
beginnt, während der dann andere Osteoblastenmarker wie Osteopontin, Bone Silaprotein und
Osteocalcin verstärkt exprimiert werden [9, 76, 269].
Die ALP-Aktivität der nicht induzierten Zellen blieb während der gesamten Kultivierungszeit
auf einem niedrigen Niveau und sank im Verlauf des Versuchs bei beiden Spendern noch unter
den Ausgangswert.
In Übereinstimmung mit den Ergebnissen der Kultivierung der murinen Osteoblasten-Zelllinie
aus dem vorhergehenden Abschnitt, zeigten auch die osteogen induzierten Stammzellen in den
Flockscaffolds eine signifikant höhere spezifische ALP-Aktivität und somit bessere Differen-
zierung im Vergleich zur Kultivierung auf Polystyrol (Abb. 4.40).
(a) Spender 1 (b) Spender 2
Abbildung 4.40: Vergleich der ALP-Aktivität zwischen in den Flockscaffolds und auf Polystyrol kultivierten os-
teogen induzierten Zellen
Dies deutet darauf hin, dass die dreidimensionale Umgebung, die den Zellen im Flockscaffold
geboten wird (nicht aber auf Polystyrol), deren osteogene Differenzierung unterstützt.
Bei der rasterelektronenmikroskopischen Untersuchung der Proben, speziell der von den Zellen
synthetisierten Matrix, konnten Unterschiede im Erscheinungsbild der Matrix zwischen Tag 7
und Tag 21 beobachtet werden, die sich mit dem biochemisch nachgewiesenen Anstieg der
ALP-Aktivität decken (Abb. 4.41).
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(a) Tag 7 (b) REM Tag 7 (c) REM Tag 7
(d) Tag 28 (e) REM Tag 28 (f) REM Tag 28
Abbildung 4.41: Gegenüberstellung der mit Zellen besiedelten und Kritisch-Punkt-getrockneten Scaffolds mit
REM-Aufnahmen dieser Scaffolds. (Aufnahmen (b) und (f): Dr. A. Springer)
In der linken Spalte der Abb. 4.41 sind Fotos der mit Zellen besiedelten und Kritisch-Punkt-
getrockneten Scaffolds nach 7 (Abb. 4.41(a)) und nach 28 Tagen (Abb. 4.41(d)) Kultivierung
zu sehen. Diese beiden unterscheiden sich bereits makroskopisch voneinander. Während bei
der 7-Tage-Probe noch überwiegend die grünen Fasern des Scaffolds zu sehen sind, zeigte sich
nach 28 Tagen vordergründig eine weiße Schicht, die den Scaffold über- und durchzog. Auf-
nahmen dieser Proben mittels REM sind jeweils in den Abbildungen rechts daneben (für Tag
7: Abb. 4.41(b),(c) sowie für Tag 28: Abb. 4.41(e),(f)) dargestellt. Auf den Aufnahmen von
Tag 7 (entspricht Tag 3 nach osteogener Stimulation) ist die ECM der Zellen in Form von
faserartigen Strukturen, vermutlich Kollagenfibrillen, zu erkennen (entspricht Phase zwei der
osteogenen Differenzierung in vitro: Bildung und Reifung der ECM). Diese sind noch nicht mi-
neralisiert. Betrachtet man hingegen die Aufnahmen von Tag 28 sieht man deutlich Knötchen,
die an den Fasern haften. Diese Knötchen deuten somit auf den Beginn der Mineralisierung der
ECM (Phase drei der osteogenen Differenzierung in vitro) hin. Domaschke et al. fanden ähnli-
che Strukturen bei der Kultivierung von Osteoblasten auf Tapes. Sie sahen in den teilweise mit
mineralischen Partikeln bedeckten Kollagenfibrillen einen Hinweis darauf, dass die Osteoblas-
ten neue extrazelluläre Matrix bildeten [75].
Zusätzlich zu den hier vorgestellten Versuchen wurden an der Stiftung Orthopädische Univer-
sitätsklinik Heidelberg von Dr. H. Bertram in der Arbeitsgruppe von Frau Prof. Richter sowohl
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Versuche zur osteogenen Differenzierung von in einem Kollagengel eingebetteten humanen me-
senchymalen Stammzellen als auch mit humanen Osteoblasten durchgeführt. Die Zellen wurden
dabei jeweils entweder nur im Kollagengel (ohne Scaffold) und oder zusammen mit dem Gel
in den Scaffold eingebracht und kultiviert. Hinsichtlich der Proliferation der Zellen (ebenfalls
bestimmt anhand der LDH-Aktivität) konnte zwischen den beiden aufgeführten Varianten (Gel
und Scaffold + Gel) kein Unterschied festgestellt werden. Die Differenzierung der humanen
Osteoblasten bewirkte einen Anstieg der ALP-Aktivität im Gel um das fünffache, im Scaffold
jedoch um das 10fache. Ähnliche Ergebnisse zeigten sich für die osteogen induzierten Stamm-
zellen, die im Gel einen 10fachen Anstieg der ALP-Aktivität aufwiesen, im Flockscaffold aber
einen Anstieg auf das 15fache im Vergleich zu Tag Null [300]. Die osteogene Differenzierung
scheint demnach bei beiden untersuchten Zelltypen durch den Flockscaffold begünstigt zu wer-
den.
Zusammenfassung
Aus Knochenmark isolierte humane mesenchymale Stammzellen verschiedener Spender wur-
den erfolgreich über 6 Wochen in den Flockscaffolds kultiviert. Der Nachweis vitaler Zellen
konnte über den gesamten Kultivierungszeitraum zum einen durch Lebend/Tot-Färbung und
zum anderen durch die Bestimmung der intrazellulären LDH-Aktivität erbracht werden. Da bei
der Lebend-Tot-Färbung neben den vitalen Zellen auch die avitalen Zellen angefärbt wurden,
konnte festgestellt werden, dass die Zahl der toten Zellen in den neu entwickelten Flockscaf-
folds gering war und die humanen MSC im Scaffold günstige Bedingungen zur Proliferation
sowie zur osteogenen Differenzierung (gezeigt anhand der Bestimmung der ALP-Aktivität)
vorfanden. Die Flockscaffolds waren über den gesamten Versuchszeitraum stabil und ließen
sich auch nach 6 Wochen Zellkultur noch sehr gut mit einer Pinzette umsetzen, ohne dabei zu
zerfallen.
4.3.3 Untersuchungen zum Einfluss von Faserlänge und -abstand
auf die Proliferation und Differenzierung humaner
mesenchymaler Stammzellen
Nachdem in den bisher beschriebenen Versuchen gezeigt werden konnte, dass sich die Flocks-
caffolds für die Kultivierung von Zellen eignen, sollten die folgenden Versuche klären, ob eine
veränderte Faserlänge bzw. die Variation der Faserabstände (und damit der Porengröße) die Ad-
häsion, Proliferation und Differenzierung der hMSC beeinflusst. Die Auswertung der Versuche
erfolgte, wie bereits in den vorangegangenen Abschnitten, mittels REM und biochemischen
Methoden (Quantifizierung des DNA-Gehalts, Bestimmung der LDH- sowie ALP-Aktivität).
Für die Zellversuche wurden Scaffolds mit verschiedenen Faserlängen - 1 und 3 mm - und
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verschiedenen Flockdichten - 5 und 15 s Flockzeit- hergestellt (siehe 3.1.4). Mikroskopische
Aufnahmen der Scaffolds ohne Zellen sind in Abb. 4.18 und Abb. 4.19 zu sehen.
Untersuchung mit REM
(a) Draufsicht Tag 7 (b) Draufsicht Tag 28
(c) Längsschnitt Tag 7 (d) Längsschnitt Tag 28
Abbildung 4.42: REM-Aufnahmen nach 7 und 28 Tagen Zellkultur (hMSC, osteogen induziert) in Flockscaffolds
mit einer Faserlänge von 1 mm (Flockzeit: 15 s)
Aus Platzgründen werden an dieser Stelle nur die REM-Aufnahmen der dichter beflockten Scaf-
foldvarianten (15 s Flockzeit) gezeigt. Abgebildet sind Aufnahmen von Scaffolds mit osteogen
induzierten Zellen nach 7 und 28 Tagen Kultivierungszeit (Abb. 4.42 und 4.43). Entsprechende
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Aufnahmen der weniger dicht beflockten Scaffolds (5 s Flockzeit) befinden sich im Anhang C.
Die Vermehrung der Zellen in den dicht beflockten Scaffolds mit einer Faserlänge von 1 mm
während der Kultivierungsdauer von 28 Tagen wird besonders in der Draufsicht deutlich (Abb.
4.42 (a), (b)). Die Längsschnitte (Abb. 4.42 (c), (d)) geben hingegen Aufschluss über die Zell-
verteilung über die Scaffoldhöhe. Der überwiegende Teil der Zellen ist nach 7 Tagen Kulti-
vierung bei dieser Scaffoldvariante im oberen Teil des Scaffolds zu finden. Tiefer im Scaffold
(in Richtung der Klebstoffschicht) befanden sich dagegen erheblich weniger Zellen. Dies ist
auf die hohe Flockdichte der Scaffolds und die daraus resultierenden „kleinen“ Porengrößen
zurückzuführen. Die Fasern stehen nicht vollständig senkrecht. So kommt es, dass sich an der
Scaffoldoberfläche Stellen finden, an denen Faserenden zusammenstoßen. An diesen Stellen
können Zellen nicht weit in den Scaffold vordringen und verbleiben an den Faserspitzen. An
anderen Stellen finden die Zellen etwas größere Abstände zwischen den Fasern vor. Dort kön-
nen sie bereits bei der Besiedlung etwas tiefer in den Scaffold gelangen. Die Zellen dringen
demnach unterschiedlich tief in den Scaffold vor, jedoch nicht (oder nur in Ausnahmefällen)
bis auf die Klebstoffschicht. Die Zellzunahme nach 28-tägiger Kultivierung ist in den Längs-
schnitten durch die dicht beieinander stehenden Fasern weniger deutlich zu erkennen als in der
Draufsicht. Festgestellt werden konnte jedoch, dass am oberen Ende des Scaffolds nahezu al-
le Faserspitzen mit Zellen und deren Matrix überzogen waren. Bei höheren Vergrößerungen
und einer genaueren Untersuchung der tiefer liegenden Faserzwischenräume wurde beobachtet,
dass diese von den Zellen während der Kultivierungszeit von 28 Tagen gefüllt worden waren.
Während die Zellen also zu Beginn der Kultivierung hauptsächlich im oberen Teil des Scaffolds
zu finden waren, zeigte sich nach 28 Tagen eine gleichmäßige Verteilung der Zellen über die
gesamte Scaffoldhöhe (Abb. 4.42(d)).
In die weniger dicht beflockten Scaffolds (Flockzeit: 5 s; Aufnahmen im Anhang C) konnten die
Zellen aufgrund der größeren Faserabstände bereits bei der Besiedlung sehr gut in den Scaffold
eindringen. Einige Zellen adhärierten während der Besiedlung an den Fasern und proliferierten
dort, was dazu führte, dass bei diesen Scaffolds bereits zu einem sehr frühen Zeitpunkt (an Tag
7 der Kultivierung) eine sehr gleichmäßige Verteilung der Zellen über die gesamte Scaffoldhö-
he erkennbar war (Abb. C.1).
Die REM-Aufnahmen der mit Zellen besiedelten Scaffolds, die mit 3 mm Faserlänge und 15 s
Flockzeit hergestellt worden waren, sind in Abb. 4.43 dargestellt. Auch hier lässt sich die Ver-
mehrung der Zellen bereits mikroskopisch feststellen. In der Draufsicht ist zu erkennen, wie sich
die an Tag 7 noch lückenhafte Besiedlung (Abb. 4.43(a)) nach 28 Tagen Kultivierung zu einem
geschlossenen, die Porenräume auskleidenden Zellrasen entwickelt hatte (Abb. 4.43(b)). Be-
züglich der Zellverteilung im Scaffold zeigte sich bei den Scaffolds mit 3 mm Faserlänge (Abb.
4.43) folgendes Bild: Bei der Besiedlung scheinen nahezu alle Zellen bis auf die Klebstoff-
101
4 Ergebnisse und Diskussion
schicht zu gelangen und somit sehr tief in den Scaffold einzudringen. In Richtung der oberen
Faserenden waren nur vereinzelt Zellen zu finden, die direkt an den Fasern adhäriert hatten.
(a) Draufsicht Tag 7 (b) Draufsicht Tag 28
(c) Längsschnitt Tag 7 (d) Längsschnitt Tag 28
Abbildung 4.43: REM-Aufnahmen nach 7 und 28 Tagen Zellkultur (hMSC, osteogen induziert) in Flockscaffolds
mit einer Faserlänge von 3 mm (Flockzeit: 15 s)
An Kreuzungspunkten der Fasern blieben Zellen bei der Besiedlung hängen und vermehrten
sich dort, so dass nach 28 Tagen Kultivierungszeit auch in den oberen Schichten der Scaffolds
Zellansammlungen an den eben genannten Faserkreuzungspunkten zu finden waren. Verglichen
mit der Aufnahme nach 7 Tagen Kultivierung ist die Vermehrung der Zellen bei diesen Aufnah-
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men auch im Längsschnitt sehr gut nachvollziehbar (Abb. 4.43(d)). Die auf der Klebstoffschicht
befindlichen Zellen füllten den Scaffold „von unten her“ auf. Im Vergleich zu den Scaffolds mit
1 mm Faserlänge liegt bei den 3 mm-Faserscaffolds auch nach 28 Tagen Zellkultur noch eine
lückenhafte Besiedlung vor. In den Scaffolds sind die Fasern (besonders die Faserspitzen) noch
nicht vollständig von Zellen bedeckt. Während also im ersten Scaffoldtyp (1 mm Faserlänge,
15 s Flockzeit) nach 28 Tagen geschlossene Zellrasen vorherrschten, die entweder die Ober-
fläche vollständig überzogen, oder die Porenwände durchgehend auskleideten, wurde dies bei
den Scaffolds mit 3 mm Faserlänge nur nahe der Klebstoffschicht und in den Bereichen kurz
darüber beobachtet. Im Vergleich dazu war die Zellverteilung in den 1 mm-Scaffolds gleichmä-
ßiger. Aufgrund der längeren Fasern (und großen Faserabstände) waren die Scaffolds mit 3 mm
langen Fasern auch nach 28 Tagen Kultivierungszeit nicht homogen besiedelt.
Allgemein akzeptiert ist die Tatsache, dass sowohl die Porengröße als auch die Porosität ei-
nes Scaffolds einen Einfluss auf das Eindringvermögen der Zellen in einen Scaffold und damit
eine erfolgreiche und gleichmäßige Besiedlung haben. Eine gleichmäßige Besiedlung von Scaf-
folds (so dass die Zellen auch bis ins Innere Vordringen bzw. später dann einwachsen können)
kann jedoch trotz ausreichender Porengröße problematisch sein [100, 217, 224, 320]. Park et
al. zeigten in einer vergleichenden Studie, dass das Einwachsen von Zellen nicht nur von der
Porengröße, sondern auch von der Herstellungsmethode der Scaffolds und dem daraus resultie-
renden Ausmaß der Verbindungen zwischen den Poren abhängt. Sie verglichen mittels Rapid
Prototyping (RP) hergestellte Strukturen mit durch Salt Leaching (SL) gefertigten Scaffolds und
zeigten, dass die mit RP hergestellten Strukturen nach 4 bzw. 8 Wochen gleichmäßig besiedelt
waren, wohingegen die durch SL hergestellten Scaffolds nur eine oberflächliche Besiedlung
aufwiesen und die Zellen nicht bis ins Innere vorgedrungen waren. Sie führten dies auf die bes-
sere Interkonnektivität der Poren bei den RP-Scaffolds zurück, die sich auch deutlich in den
mikroskopischen Aufnahmen des Beitrags zeigten [224]. Vorteilhaft bei den Flockscaffolds ist
daher, dass sie den Zellen eine hochporöse Struktur bieten, die besonders durch die Ausrichtung
der Fasern und damit der Poren sowie deren hohe Interkonnektivität ein gutes und gleichmä-
ßiges Einwachsen der Zellen ermöglichte. In den Scaffolds mit 1 mm Faserlänge konnten sich
die Zellen bei ausreichend großen Faserabständen (5 s Flockzeit) schon bei der Besiedlung sehr
gleichmäßig im Scaffold verteilen.
Biochemische Analyse
Die DNA-Quantifizierung zeigte, dass das jeweils von der Porengröße abhängende Eindringver-
halten der Zellen, wie es zuvor in den mikroskopischen Aufnahmen beobachtet werden konnte,
sich nur unerheblich auf die in den Scaffolds gemessene Zellzahl auswirkte (Abb. 4.44).
Die Besiedlungseffizienz bei den Scaffolds mit 1 mm Faserlänge war bei den weniger dicht be-
flockten Varianten (1 mm - 5 s) mit 57, 9 ± 5, 2% signifikant höher als bei den dichter beflock-
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Abbildung 4.44: Proliferation osteogen induzierter humaner Stammzellen in Flockscaffolds mit unterschiedli-
chen Faserlängen und Porengrößen (Faserabständen), dargestellt anhand des gemessenen DNA-
Gehaltes (n=3; Mittelwert +/- Standardabweichung); 1-5 = 1 mm Faserlänge - 5 s Flockzeit; 1-15
= 1 mm Faserlänge - 15 s Flockzeit; 3-5 = 3 mm Faserlänge - 5 s Flockzeit; 3-15 = 3 mm Faser-
länge - 15 s Flockzeit
ten (1 mm - 15 s), wo sie nur 40, 6 ± 9, 2% betrug. Aufgrund der größeren Faserzwischenräume
konnten die Zellen bei den weniger dicht beflockten Scaffolds bereits bei der Besiedlung tiefer
in den Scaffold vordringen (Abb. C im Anhang). Zusätzlich bot die Struktur durch die weniger
gute Ausrichtung der Fasern (siehe Abb. 4.18 und 4.42) mehr Fasern, die sich berühren oder
kreuzen. An solchen Kreuzungsstellen können Zellen während der Besiedlung gut anhaften.
Dies könnte die signifikant bessere Besiedlungseffizienz bei den weniger dicht beflockten Scaf-
folds erklären. Die Besiedlungseffizienz der Scaffoldvarianten mit 3 mm langen Fasern lag mit
55, 1 ± 12, 8% für 3 mm - 5 s und 46, 6 ± 8, 8% für 3 mm - 15 s zwischen den Werten, die für
die 1 mm-Faserscaffolds ermittelt wurden. Die Unterschiede zwischen den beiden 3 mm-Faser-
Varianten waren jedoch nicht statistisch signifikant. Die eben beschriebenen Unterschiede bei
der Besiedlung glichen sich im Verlauf der Kultivierung aus. Bereits nach 7 Tagen konnten
zwischen den verschiedenen Scaffoldvarianten keine signifikanten Unterschiede bezüglich der
Zellzahl mehr gemessen werden. Obwohl den Zellen in den Scaffolds mit 3 mm langen Fasern
mehr Platz zur Verfügung stand (zum einen zwischen den Fasern, da die Faserabstände größer
sind als bei den 1 mm-Varianten und zum anderen hinsichtlich der Scaffoldhöhe (Faserlänge)),
waren in diesen Scaffolds nicht mehr Zellen nachweisbar als in den Scaffolds mit 1 mm Faser-
länge.
In Abb. 4.45 ist die spezifische ALP-Aktivität osteogen induzierter hMSC der verschiedenen
Scaffoldvarianten im Vergleich zur Kontrolle (Polystyrol) dargestellt. In allen untersuchten
Scaffoldvarianten zeigte sich eine signifikant höhere spezifische ALP-Aktivität der Zellen ver-
glichen mit der Kontrolle, was die Resultate aus den Abschnitten 4.3.2 und 4.3.1 bestätigt. Die
Ergebnisse legen nahe, dass weder die Porengröße noch die Faserlänge die Differenzierung der
Zellen in den Scaffolds beeinflussen.
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Abbildung 4.45: Spezifische ALP-Aktivität von osteogen induzierten humanen Stammzellen auf Flockscaffolds
mit unterschiedlichen Faserlängen und Porengrößen (Faserabständen) an Tag 14 und 21 nach Be-
siedlung. Die Berechnung der spezifischen ALP erfolgte anhand der gemessenen DNA-Gehalte.
(n=3; Mittelwert +/- Standardabweichung) ***p < 0,001 d 14: PS↔ 1-15; d 21: PS↔ 3-5, 3-15;
**p < 0,01 d 14: PS↔ 3-5; *p < 0,05 d 14: PS↔ 1-5; d 21: PS↔ 1-5, 1-15; PS = Polystyrol
(Kontrolle); 1-5 = 1 mm Faserlänge - 5 s Flockzeit; 1-15 = 1 mm Faserlänge - 15 s Flockzeit; 3-5
= 3 mm Faserlänge - 5 s Flockzeit; 3-15 = 3 mm Faserlänge - 15 s Flockzeit
Der Einfluss der Porengröße sowie der Porosität eines Scaffolds auf die Proliferation und os-
teogene Differenzierung von Zellen wird in der Literatur kontrovers diskutiert. Gomes et al.
untersuchten den Einfluss der Porosität auf die Proliferation und Differenzierung von Knochen-
markzellen der Ratte in Scaffolds mit zwei verschiedenen Porositäten - 50 und 75 %. Die höhere
Porosität wirkte sich positiv auf die Proliferation, jedoch nicht auf die Differenzierung der Zel-
len aus. Die Werte der ALP-Aktivität, die auch hier als osteogener Marker verwendet wurde,
zeigten keine signifikanten Unterschiede [105]. Auch Kasten et al. konnten keinen signifikanten
Unterschied in der ALP-Aktivität von hMSC in untersuchten Keramiken verschiedener Porosi-
tät (25, 65 und 75 %) feststellen [145]. Signifikante Unterschiede bezüglich der ALP-Aktivität
zeigten sich hingegen bei Bae et al., die den Einfluss der Porosität auf die Expression des os-
teoblastären Phänotyps bei Zellen einer humanen Osteosarkom-Zelllinie untersuchten. Die von
ihnen verwendeten Scaffolds wiesen Porositäten zwischen 48 und 73 % auf, hatten aber alle
ausreichend große Poren von 450 µm, um ein Einwachsen der Zellen zu ermöglichen. Mit stei-
gender Porosität verzeichneten sie einen signifikanten Anstieg der ALP-Aktivität, wobei ein
besonders starker Anstieg im Bereich der niedrigen Porositäten von 48 bis ca. 60 % vorlag.
Bei einer weiteren Erhöhung der Porosität stieg die ALP-Aktivität der Zellen nur noch wenig
an [16]. Dies könnte darauf hindeuten, dass die Porosität eines Scaffolds (bei ausreichender
Porengröße und interkonnektierenden Poren) besonders bei Werten kleiner als 60 % einen ent-
scheidenden Einfluss auf die Differenzierung von Zellen haben kann, bei höheren Werten jedoch
nicht mehr so stark ins Gewicht fällt. Die Porosität der in der vorliegenden Arbeit untersuch-
ten Scaffolds lag zwischen ca. 93 % (Faserlänge 1 mm - 15 s Flockzeit) und ca. 98 % (3 mm
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Faserlänge - Flockzeit 5 s). Die Modell-Scaffolds sind somit poröser als die in den Studien
zum Einfluss der Porosität auf die Proliferation und Differenzierung humaner mesenchymaler
Stammzellen vorgestellten Trägerstrukturen. Möglich wäre es, dass es einen kritischen Wert
bzw. einen Grenzbereich für die Porosität gibt, der allerdings vermutlich im Zusammenhang
mit bestimmten Porengrößen und dem Ausmaß der Interkonnektierung des Porensystems gese-
hen werden muss. Wird dieser unterschritten, so ist die Versorgung der Zellen im Inneren des
Scaffolds nicht mehr gewährleistet, was sich dann in einer signifikanten Abnahme der Proli-
feration und/oder Differenzierung der Zellen äußern würde. In den Ergebnissen dieser Arbeit
zeigten sich keine signifikanten Unterschiede in Proliferation und Differenzierung. Daraus folgt
jedoch nicht zwangsläufig, dass es diesen Grenzbereich für die Flockscaffolds nicht gibt. Alles
deutet aber daraufhin, dass die hier untersuchten Varianten sich nicht in einem oder nahe eines
solchen befinden und keine für das Wachstum oder die Differenzierung der Zellen kritischen
Porengrößen aufwiesen.
Akay et al. besiedelten Scaffolds, die sich hinsichtlich ihrer Porengrößen (40, 60 und 100 µm)
unterschieden, mit primären Osteoblasten der Ratte. Mikroskopisch wiesen sie nach, dass die
Zellen schneller und tiefer in die Scaffolds mit größeren Poren (100 µm) eindrangen. Zugleich
zeigten sich jedoch, ähnlich wie bei den hier vorgestellten Ergebnissen, weder bezüglich der
Proliferation noch bei der Differenzierung der Zellen Unterschiede durch verschiedene Poren-
größen [1]. Mygind et al. untersuchten die Proliferation und Differenzierung immortalisierter
humaner Stammzellen in Scaffolds mit verschiedenen Porengrößen (200 und 500 µm) und stell-
ten fest, dass die osteogene Differenzierung der Zellen in den Scaffolds mit den kleineren Poren
(200 µm) schneller erfolgte, wohingegen die Scaffolds mit den größeren, 500 µm messenden Po-
ren erhöhte Proliferationsraten der Zellen zeigten und somit eine Porengröße für Proliferation,
die andere aber für die Differenzierung der Zellen vorteilhafter war [212].
Karageorgiou und Kaplan beschäftigen sich in einem Übersichtsartikel mit der Porosität von
Scaffolds und deren Einfluss auf die Osteogenese. Sie kamen zu dem Ergebniss, dass die mi-
nimale Porengröße eines Scaffolds für die Kultivierung von Osteoblasten 100 µm nicht unter-
schreiten sollte, weisen aber zugleich auf Studien hin, in denen berichtet wurde, dass sich bes-
sere Ergebnisse bezüglich der Osteogenese zeigten, wenn die Porengröße der Scaffolds mehr
als 300 µm betrug. Die obere Grenze für die Porosität und Porengröße eines Scaffolds sehen sie
im Zusammenhang mit den mechanischen Eigenschaften eines Scaffolds, die im Allgemeinen
mit steigender Porosität abnehmen [141].
Zusammenfassung
Die mikroskopischen Aufnahmen der mit Zellen besiedelten Scaffolds, sowie die weiter oben
aufgeführten Ergebnisse der mikroskopischen Untersuchung der verschiedenen Scaffoldvarian-
ten zeigen, dass es möglich ist, Scaffolds mit unterschiedlichen Faserabständen (Porengrößen)
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herzustellen. Die verschiedenen Scaffoldvarianten wiesen hinsichtlich der Besiedlung mit Zel-
len - und dabei besonders der Verteilung der Zellen im Scaffold nach der Besiedlung - sowie
der Besiedlungseffizienz Unterschiede auf. Die quantitative Untersuchung der Proben bezüg-
lich Zellzahl (DNA-Gehalt, LDH-Aktivität) und ALP-Aktivität zeigte, dass bei den vier un-
tersuchten Scaffoldvarianten weder der Faserabstand (Porengröße) noch die Faserlänge einen
entscheidenden Einfluss auf die Proliferation und Differenzierung der Zellen in den Scaffolds
hatte. Vergleicht man jedoch mit Hilfe mikroskopischer Untersuchungen die Verteilung der Zel-
len über die Höhe des Flockscaffolds, so ist eindeutig den Scaffolds mit 1 mm Faserlänge der
Vorzug zu geben, da bei diesen eine gleichmäßige Verteilung der Zellen vorliegt, während bei
den Scaffolds mit 3 mm langen Fasern die Zellen auch nach 28 Tagen Kultivierung vorwiegend
im unteren Teil der Scaffolds nahe der Klebstoffschicht zu finden waren. Betrachtet man zu-
sätzlich die mechanischen Eigenschaften der verschiedenen Scaffoldvarianten, die mit Hilfe der
Druckversuche ermittelt worden sind (beschrieben in Abschn. 4.2.2), so können die Scaffolds
mit 1 mm Faserlänge und 15 s Flockzeit als beste aller untersuchten Flockscaffoldvarianten be-
zeichnet werden, da sie die höchsten kritischen Druckfestigkeiten aufwiesen, eine homogene
Zellverteilung in den Scaffolds erlaubten und hinsichtlich der Proliferation und Differenzierung
der Zellen vergleichbar mit allen anderen untersuchten Scaffoldvarianten waren.
4.3.4 Zellversuche mit primären Chondrozyten, Nucleus Pulposus
Zellen und Stammzellen
In Versuchen mit Knorpelzellen sollte untersucht werden, ob die Flockscaffolds (1 mm Faser-
länge; Flockzeit: 15 s) geeignet sind, um die Vitalität primärer Knorpelzellen zu gewährleisten
und eine Matrixbildung sowie den chondrogenen Phänotyp (gemessen am Proteoglykan- und
Kollagen Typ II-Gehalt) zu unterstützen. Weiterhin sollte ermittelt werden, ob in die Flocks-
caffolds eingesiedelte humane mesenchymale Stammzellen chondrogen differenziert werden
können. Die Stiftung Orthopädische Universitätsklinik Heidelberg, Sektion Experimentelle Or-
thopädie unter der Leitung von Frau Prof. Richter, ist auf Versuche mit Knorpelzellen speziali-
siert und hat langjährige Erfahrung bei der Kultivierung chondrogener Zellen [27, 28, 228, 242,
243, 266, 268, 304]. Im folgenden Abschnitt werden die Ergebnisse der Versuche vorgestellt,
die Herr Dr. Helge Bertram an der Stiftung Orthopädische Universitätsklinik Heidelberg zwi-
schen 2004 und 2008 mit den Flockscaffolds (1 mm Faserlänge, 15 s Flockzeit) durchgeführt
hat. Die Besiedlung der Scaffolds erfolgte mit primären Chondrozyten und Bandscheibenzellen
des Schweines sowie auch mit humanen mesenchymalen Stammzellen.
Nucleus Pulposus Zellen und atrikuläre Chondrozyten des Schweins wurden in den Flock-
scaffolds über einen Zeitraum von 21 Tagen in Anwesenheit von TGF- 3 kultiviert, um die
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Kompatibilität der Scaffolds für native Chondrozyten zu untersuchen. Die Zellen wurden iso-
liert und, suspendiert in einem Kollagengel, in die Scaffolds eingebracht. Zu vorher festgeleg-
ten Zeitpunkten wurde der Proteoglykangehalt und der Gehalt an Kollagen Typ II, die beide
als typische biochemische Marker des chondrogenen Phänotyps etabliert sind [59, 243], in den
Scaffolds ermittelt.
(a) Proteoglykangehalt (b) Gehalt an Kollagen Typ II
Abbildung 4.46: Bestimmung des Proteoglykan- und Kollagen Typ II-Gehaltes nach Kultivierung porciner
Nucleus pulposus Zellen (IVD) und artikulärer Chondrozyten (CHO) in den Modell-Scaffolds.
Die biochemische Bestimmung der Marker erfolgte nach 7, 14 und 21 Tagen Kultivierung. Dar-
gestellt ist der Mittelwert ((a): n = 4 und (b): n = 2) ± Standardabweichung. (zur Verfügung
gestellt von Dr. H. Bertram und Dr. E. Steck; Stiftung Orthopädische Universitätsklinik Heidel-
berg)
Die Analyse des Proteoglykangehaltes (Abb. 4.46(a)) zeigte im Fall der porcinen Nucleus Pul-
posus Zellen (IVD) einen kontinuierlichen Anstieg während des Kultivierungszeitraums. Nach
21 Tagen Kultivierung war der Proteoglykangehalt auf das 9,4-fache angestiegen und signifi-
kant höher als an Tag 7. Die Scaffolds, in denen die porcinen artikulären Chondrozyten kultiviert
wurden, wiesen an Tag 7 einen höheren Proteoglykangehalt auf als die der Nucleus Pulposus
Zellen. Dieser änderte sich während der Kultivierungszeit nicht erheblich, sondern blieb in et-
wa auf einem Niveau. Bezüglich des Kollagen Typ II-Gehaltes (Abb. 4.46(b)) konnte zwischen
den beiden Zelltypen kein wesentlicher Unterschied festgestellt werden. Der Gehalt an Kolla-
gen Typ II blieb während der Kultivierungszeit nahezu konstant. Die hier gezeigten Ergebnisse
legen nahe, dass die in den Flockscaffolds kultivierten Zellen ihren chondrogenen Phänotyp
während der Kultivierung ohne Anzeichen für eine Dedifferenzierung (wie sie bei der Kultivie-
rung in Monolayer-Kultur beobachtet wurde [304]) aufrechterhalten konnten. Die Zellen expri-
mierten über den beobachteten Zeitraum kontinuierlich Bestandteile der chondrogenen ECM –
GAG und Kollagen Typ II.
Patienteneigene (autologe) Chondrozyten wären die naheliegendste Zellquelle für die Wieder-
herstellung von Knorpelgewebe. Diese Zellen kommen jedoch nur in sehr geringer Anzahl im
Gewebe vor, weswegen bei einer Entnahme nicht zu unterschätzende Defekte am gesunden
Gewebe gesetzt werden müssen. Zudem führt ihre Expansion in vitro (in Monolayer-Kultur)
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häufig zur Dedifferenzierung der Zellen, d. h. sie verlieren die für Knorpelzellen charakteristi-
sche Funktion und Morphologie. Um die eben genannten Probleme zu umgehen, konzentriert
sich die Forschung zunehmend auf die Verwendung humaner mesenchymaler Stammzellen. Sie
weisen ein hohes Expansionspotential auf und lassen sich, da sie die natürlichen Vorläufer der
Chondrozyten sind, chondrogen differenzieren [113, 184, 228, 243, 244].
Die chondrogene Differenzierung von mesenchymalen Stammzellen, die durch Zugabe von
TGF- 3 induziert wurde, wurde ebenfalls in den Flockscaffolds untersucht. Die Zellen wurden
dafür in einem Kollagengel suspendiert und dann in die Flockscaffolds infiltriert. Die Kultivie-
rung erfolgte über 42 Tage.
(a) Entwicklung des Proteoglykangehalts in den Flockscaffolds (b) Proteoglykangehalt Tag 42
(c) Entwicklung des Gehalts an Kollagen Typ II in den Flockscaffolds (d) Gehalt an Kollagen Typ II Tag 42
Abbildung 4.47: Proteoglykan- und Kollagen Typ II-Gehalt nach Kultivierung und chondrogener Induzierung hu-
maner mesenchymaler Stammzellen in den Modell-Scaffolds. Dargestellt ist der Mittelwert (n =
4; Tag 42: n = 2) ± Standardabweichung. (zur Verfügung gestellt von Dr. H. Bertram und Dr. E.
Steck; Stiftung Orthopädische Universitätsklinik Heidelberg)
Der Proteoglykangehalt der Scaffolds stieg während der gesamten Kultivierungszeit kontinu-
ierlich an und unterschied sich bereits ab Tag 14 signifikant vom Anfangswert (Abb. 4.47(a)).
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Verglichen mit den Gelen (ohne Scaffold) wiesen die Flockscaffolds signifikant höhere Pro-
teoglykangehalte auf (Abb. 4.47(b) beispielhaft für die an Tag 42 der Kultivierung gemesse-
nen Werte). Der Kollagen Typ II-Gehalt stieg während der Kultivierungszeit ebenfalls an, war
jedoch erst ab Tag 28 signifikant höher als zu Versuchsbeginn (Abb. 4.47(c)). Auch bei der
Analyse des Kollagen Typ II-Gehaltes zeigten sich in den Flockscaffolds nach 42 Tagen Kulti-
vierungszeit 391-fach und damit signifikant höhere Werte als bei Zellen, die nur im Gel (ohne
Scaffold) kultiviert worden waren (Abb. 4.47(d)).
Diese Ergebnisse zeigen, dass die Zellen in den Modell-Scaffolds Bestandteile der Knorpelma-
trix synthetisierten und somit entlang der chondrogenen Bahn differenziert werden konnten. Sie
sezernierten zudem mehr knorpelähnliche Matrix als Zellen, die unter identischen Bedingun-
gen in einem Gel, ohne Flockscaffold kultiviert wurden, was sich in den signifikant höheren
Werten sowohl für GAG als auch für Kollagen Typ II widerspiegelte. Dies spricht dafür, dass
die Flockscaffolds (trotz der nicht resorbierbaren Fasern) keinen schädigenden Einfluss auf die
Zellen haben und zudem die chondrogene Differenzierung von Stammzellen unterstützen.
Zusammenfassung der Experimente zur chondrogenen Differenzierung
Native Gelenkchondrozyten des Schweins und porcine Bandscheibenzellen, die in den Flock-
scaffolds kultiviert wurden, waren in der Lage, ihren chondrogenen Phänotyp aufrecht zu erhal-
ten, was durch die Ermittlung des GAG- und Kollagen Typ II-Gehaltes gezeigt werden konnte.
Weiterhin wurden in Gel suspendierte humane mesenchymale Stammzellen in den Flockscaf-
folds kultiviert und chondrogen induziert. Die Modell-Scaffolds wiesen im Vergleich zu in Gel
suspendierten Zellen, die ohne Scaffolds kultiviert worden waren, signifikant höhere Gehalte an
GAG und Kollagen Typ II auf. Diese Versuche bestätigen daher, dass die Flockscaffolds nicht
nur die Aufrechterhaltung des chondrogenen Phänotyps unterstützen, sondern auch die chon-
drogene Differenzierung humaner mesenchymaler Stammzellen ermöglichen. Flockstrukturen
sind damit vielversprechende Scaffolds für das Tissue Engineering von Gelenkknorpel.
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4.4 Nachtrag zu vollständig resorbierbaren Scaffolds
Nach Abschluss der experimentellen Arbeiten, die in die vorliegende Arbeit eingegangen sind,
konnten erfolgreiche Flockversuche mit resorbierbaren Chitosanfasern, die während der Bear-
beitung des Projekts noch nicht zur Verfügung standen, durchgeführt werden. Hierbei war es
(a) Foto (b) Foto des Scaffolds nach dem Trocknen
Abbildung 4.48: Foto des bioresorbierbaren Scaffolds (Substrat: Tape; Klebstoff: Gelatine; Fasern: Chitosan)
gelungen, einen vollständig resorbierbaren Scaffold herzustellen (Abb. 4.48). Da aber bis zum
Abfassen der Arbeit keine ausreichende Menge Fasern für mikroskopische Einzelfaseruntersu-
chungen, Zytotoxizitätstests sowie zur Herstellung einer Vielzahl von Scaffolds für Zellbesied-
lungsexperimente vorlagen, können keine weiteren Daten zu den resorbierbaren Scaffolds im
Rahmen dieser Arbeit präsentiert werden.
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5 Zusammenfassung und Ausblick
Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, die Flocktechnologie als Methode zur Herstellung von
porösen, dreidimensionalen Scaffolds mit ausgerichteten Fasern zu etablieren, diesen neuen
Scaffoldtyp eingehend zu charakterisieren und nachzuweisen, dass Flockscaffolds mit unter-
schiedlichen Zelltypen besiedelt werden können und die Zellen in den Scaffolds proliferieren
und differenzieren.
Um die elektrostatische Beflockung an die Anforderungen eines medizinischen Einsatzes an-
zupassen, mussten zunächst die herkömmlich zum Flocken verwendeten, nichtresorbierbaren
Komponenten durch biokompatible und resorbierbare Materialien ausgetauscht werden. Im ers-
ten Teil der Arbeit wurden daher in Frage kommende Biomaterialen bezüglich ihrer Eignung
für die Anwendung im Flockprozess untersucht.
Als Fasermaterialien wurden vom Leibniz-Institut für Polymerforschung Dresden hergestellte
und von der Firma SwissFlock für den Flockprozess präparierte Fasern aus PLA und P3HB
untersucht. In Zellkulturuntersuchungen erwiesen sie sich als biokompatibel und zeigten keine
toxischen Auswirkungen auf Zellen. Jedoch war keine der beiden Fasersorten zur Herstellung
von Flockscaffolds geeignet. Sie hatten innerhalb einer Charge keine einheitlichen Abmessun-
gen und stellten sich auch in Flockversuchen als unzureichend flockbar heraus. Weiterhin konn-
te keine stabile Verbindung zwischen Faser und Klebstoffschicht erzielt werden. Bezüglich der
resorbierbaren Fasern besteht daher auch zukünftig Forschungsbedarf. Für die weiteren in der
vorliegenden Arbeit durchgeführten Untersuchungen an Flockstrukturen wurden deshalb her-
kömmliche, nicht-bioresorbierbare Polyamid-Flockfasern verwendet.
Die Klebstoffuntersuchungen zeigten, dass sich auf Gelatine basierende Lösungen besonders
gut als biologische Flockklebstoffe eignen. Gelatinelösungen mit einem Gelatinegehalt von
20 Gew% (bei Zugabe von Resorcin auch 30 %ige Gelatinelösungen) zeigten die besten Re-
sultate hinsichtlich der Faserausrichtung und -verankerung nach Trocknung der Proben. Reine
Gelatinelösungen (auch solche mit NaCl) sowie Mischungen aus Gelatine und Resorcin stellten
sich somit als vielversprechende resorbierbare Klebstoffe für die Beflockung mit Polyamid-
Fasern heraus. Untersuchungen zur Biokompatibilität haben gezeigt, dass diese Klebstoffe kei-
ne zytotoxischen Eigenschaften aufweisen.
Als bioresorbierbare Trägermaterialien konnten eine Membran aus mineralisiertem Kollagen
112
5 Zusammenfassung und Ausblick
Typ I (Tape) und eine reine Kollagenmembran aus bovinem Perikard (Lyoplant) etabliert wer-
den.
Im Anschluss an die Voruntersuchungen wurden dann ganze Modell-Scaffolds für weiterführen-
de Untersuchungen hergestellt. Diese bestanden aus dem Tape als Substrat, 20 %iger Gelatine
gelöst in 0,5 M NaCl als Klebstoff sowie Polyamid-Flockfasern (als Modell für resorbierbare
Fasern). Diese Scaffolds bestanden somit noch nicht ausschließlich aus resorbierbaren Kompo-
nenten. Durch Variation der Flockzeit und der Faserdurchmesser konnten Scaffolds verschiede-
ner Porosität und Eigenschaften hergestellt werden. Die verschiedenen Scaffoldvarianten wur-
den hinsichtlich ihrer Struktur (Faserausrichtung und -abstände, etc.) mikroskopisch untersucht.
Weiterhin erfolgte eine mechanische Charakterisierung in Druckversuchen. Scaffolds mit 1 mm
Faserlänge und 15 s Flockzeit zeigten dabei sowohl hinsichtlich ihrer Struktur, als auch bei den
ermittelten Druckfestigkeiten die besten Ergebnisse.
Versuche zur Stabilität der Modell-Scaffolds unter den Bedingungen der Zellkultur zeigten, dass
chemisch vernetzte Scaffolds stabil waren und sich auch nach 6 Wochen keine Fasern aus der
Klebstoffschicht lösten.
Ausgehend von ersten Versuchen mit einer murinen Zelllinie wurden weitere Untersuchungen
mit primären Zellen durchgeführt. Dabei kamen humane mesenchymale Stammzellen verschie-
dener Spender sowie primäre Bandscheibenzellen des Schweins und porcine Gelenkchondro-
zyten zum Einsatz. Es konnte nachgewiesen werden, dass die Scaffolds günstige Bedingungen
zur Proliferation sowie zur osteogenen und chondrogenen Differenzierung humaner mesenchy-
maler Stammzellen bieten und eine stabile Besiedlung mit Zellen erlauben. Die offenporige
Flockstruktur und die nahezu parallele Anordnung der Fasern, durch die sich gerichtete, hoch
interkonnektierende Porenräume bildeten, ermöglichte eine unkomplizierte Zellbesiedlung so-
wie eine gute Versorgung der Zellen, da die Nährstoffe rasch diffundieren konnten. Vitale Zel-
len konnten sowohl mikroskopisch durch Lebend/Tot-Färbung als auch durch die Bestimmung
der intrazellulären LDH-Aktivität sowie des DNA-Gehaltes der Zellen über den gesamten Ver-
suchszeitraum nachgewiesen werden. Die Zellzahl osteogen induzierter humaner mesenchyma-
ler Stammzellen stieg in den Flockscaffolds über einen Versuchzeitraum von 28 Tagen auf ca.
das Achtfache des Ausgangswertes an. Die spezifische ALP-Aktivität dieser Zellen war in den
Flockstrukturen signifikant höher als bei Kultur in Wellplatten aus Polystyrol, die als Kontrol-
le dienten. Von Mitarbeitern der Stiftung Orthopädische Universitätsklinik Heidelberg wurden
im Hinblick auf das mögliche Anwendungsgebiet der Scaffolds im Bereich des Gelenkknor-
pelersatzes Versuche mit primären Knorpelzellen vom Schwein durchgeführt und anhand der
Expression von Kollagen Typ II sowie des Proteoglykangehaltes der Scaffolds nachgewiesen,
dass sowohl artikuläre Chondrozyten als auch Nucleus Pulposus-Zellen ihren spezifischen Phä-
notyp aufrecht erhalten konnten. Weiterhin konnten humane mesenchymale Stammzellen in
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den Flockscaffolds chondrogen differenziert werden. Die in der Arbeit beschriebenen Scaffolds
stellen somit vielversprechende neue Matrices für die Therapie von Gelenkknorpeldefekten dar.
5.1 Ausblick
Kurz vor Fertigstellung der vorliegenden Arbeit ist es schließlich gelungen, vollständig resor-
bierbare Flockscaffolds zu erhalten. Zu deren Erzeugung wurde auf die bereits für die Modell-
Scaffolds bewährten resorbierbaren Materialien für Substrat (Tape) und Klebstoff (20 %ige Ge-
latine gelöst in 0,5 M NaCl) zurückgegriffen. Die erfolgreiche Beflockung gelang mit speziell
beschichteten Chitosanfasern.
Zunächst müssen diese Scaffolds nun mit den in dieser Arbeit vorgestellten Verfahren umfas-
send mikroskopisch, mechanisch und zellbiologisch charakterisiert werden. Zur weiteren Op-
timierung könnten die Scaffolds in einem weiteren Schritt funktionalisiert werden, um z. B.
das Einwachsen von Knorpelzellen sowie deren Proliferation und Matrixsyntheseaktivität zu
verbessern. Dazu könnten gewebespezifische Wachstumsfaktoren wie z. B. TGF-, der eine
wichtige Rolle bei der chondrogenen Differenzierung spielt, in die Struktur eingebracht wer-
den. Dies sollte aufgrund des offenporigen und gleichmäßigen Strukturaufbaus gut möglich
sein. Da Knorpel ein lasttragendes Gewebe ist, sollten zudem Versuche zur Zellkultur unter me-
chanischer Stimulation vorgenommen werden.
Obwohl durch die Verwendung von Chitosanfasern bereits vollständig resorbierbare Scaffolds
hergestellt werden konnten, sollten die in dieser Arbeit vorgestellten resorbierbaren Flockfa-
sern aus P3HB und PLA einer weiteren systematischen Untersuchung unterzogen werden, um
zukünftig auch mit diesen Fasern stabile, vollständig resorbierbare Flockscaffolds herstellen zu
können. Dabei sollte z. B. der Präparationsprozess so angepasst werden, dass die aufgebrachte
Flockpräparation besser auf den PLA-Fasern verankert werden kann.
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A Untersuchung der Einzelkomponenten
A Untersuchung der
Einzelkomponenten
A.1 REM-Aufnahmen der Fasern
(a) unpräparierte PLA-Fasern (b) unpräparierte PLA-Fasern
Abbildung A.1: REM-Aufnahmen von PLA-Fasern vor dem Aufbringen der Flockpräparation
(a) (b)
Abbildung A.2: REM-Aufnahmen der zweiten präparierten P3HB-Fasersorte
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A Untersuchung der Einzelkomponenten
(a) PLA 05 (b) PLA 05
(c) PLA 06 (d) PLA 06
Abbildung A.3: REM-Aufnahmen präparierter PLA-Fasern (F2808-05 und F2808-06)
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A.2 Durchmesser der Präparierten PLA-Fasern
Abbildung A.4: Grafische Darstellung der mikroskopisch ermittelten Faserdurchmesser für präparierte PLA-
Fasern (F2808-04).
Abbildung A.5: Grafische Darstellung der mikroskopisch ermittelten Faserdurchmesser für präparierte PLA-
Fasern. Die Durchmesser schwanken über einen großen Bereich.
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A.3 PHB-Fasern
Abbildung A.6: Grafische Darstellung der Häufigkeit mit der zusammenklebende Einzelfilamente von PHB-
Fasern vorkommen.
A.4 Zytotoxizitätsuntersuchung der Fasern
Abbildung A.7: Zytotoxizitätsergebnisse anhand der LDH-Aktivität von hMSC nach 5tägiger Inkubation in „Fa-
sermedium“; aufgetragen sind die Werte der OD bei 492 nm (n=3; MW +/- Standardabweichung)
(PS = Polystyrol, PA = Polyamid, PHB = Poly-3-hydroxybutyrat, PLA = Polylaktid)
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A.5 Klebstoffuntersuchungen
Abbildung A.8: Leitfähigkeit von Gelatinelösungen unterschiedlicher Konzentrationen
Abbildung A.9: Leitfähigkeit von Gelatinelösungen mit unterschiedlichen NaCl-Gehalten
Tabelle A.1: Leitfähigkeit von Flockklebstoffen
Klebstoff Leitfähigkeit [mS/cm] Temperatur [°C]
Mecoflock D 340/1 4,69 22,7
Mecoflock D 545 1,35 22,8
Mecoflock D 303 5,15 23,3
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A.5.1 Trockensubstanzen der gelatinehaltigen Klebstoffe
Abbildung A.10: grafische Darstellung der für die gelatinehaltigen Klebstoffe ermittelten Trockensubstanzen (n=
.....)
A.6 Trägermaterial
(a) Chitosanfolie (b) PHB-Folie hydrophil (c) PHB-Folie hydrophob
Abbildung A.11: Testen verschiedener Substrate in Flockversuchen mit Gelatine als Klebstoff
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B Scaffoldcharakterisierung
B Scaffoldcharakterisierung
B.1 Lichtmikroskopie - Faserlänge, Flockdichte
(a) 1 mm - 5 s; Draufsicht (b) 1 mm - 15 s; Draufsicht
(c) 1 mm - 5 s; Längsschnitt (d) 1 mm - 5 s; Längsschnitt
Abbildung B.1: Lichtmikroskopische Aufnahmen der Scaffolds mit 1 mm Faserlänge und zwei verschiedenen
Flockzeiten (5 und 15 s)
B 1
B Scaffoldcharakterisierung
(a) 3 mm - 5 s; Draufsicht (b) 3 mm - 15 s; Draufsicht
(c) 3 mm - 5 s; Längsschnitt (d) 3 mm - 5 s; Längsschnitt
Abbildung B.2: Lichtmikroskopische Aufnahmen der Scaffolds mit 3 mm Faserlänge und zwei verschiedenen
Flockzeiten (5 und 15 s)
B 2
C Zellbiologische Untersuchung der Scaffolds
C Zellbiologische Untersuchung der
Scaffolds
(a) Draufsicht Tag 7 (b) Draufsicht Tag 28
(c) Längsschnitt Tag 7 (d) Längsschnitt Tag 28
Abbildung C.1: REM-Aufnahmen nach 7 und 28 Tagen Zellkultur (hMSC, osteogen induziert) in Flockscaffolds
mit einer Faserlänge von 1 mm (Flockzeit: 5 s)
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C Zellbiologische Untersuchung der Scaffolds
(a) Draufsicht Tag 7 (b) Draufsicht Tag 28
(c) Längsschnitt Tag 7 (d) Längsschnitt Tag 28
Abbildung C.2: REM-Aufnahmen nach 7 und 28 Tagen Zellkultur (hMSC, osteogen induziert) in Flockscaffolds
mit einer Faserlänge von 3 mm (Flockzeit: 5 s)
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